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Abstrakt
Obrazové artefakty vznikající prˇi zobrazování pomocí magnetické rezonance prˇedstavují komplikaci
prˇi investigaci patologických nálezu˚ u vyšetrˇovaných pacientu˚. Artefakt lze definovat jako nežá-
doucí zobrazení ve výsledném MR obrazu, veˇtšinou neodpovídající reálnému prostorovému rozložení
tkání uvnitrˇ organismu. Nejcˇasteˇjší prˇícˇiny jejich vzniku jsou variace intenzity magnetického pole,
fyzikálneˇ-chemické vlastnosti tkání pacienta cˇi relikty signálového zpracování. Artefakty lze rovneˇž
rozdeˇlit dle schopnosti prˇedcházet jejich vzniku cˇi omezení dopadu na výsledný obraz. Ve snaze eli-
minovat tyto artefakty bylo vytvorˇeno uživatelské prostrˇedí v programu C#, umožnˇující na základeˇ
aplikace prˇíslušných filtracˇních metod pro zpracování obrazu zlepšit parametry prˇi zachování dia-
gnosticky významných oblastí snímku˚. Podpu˚rnou složkou tohoto softwaru je podrobná katalogizace
MR artefaktu˚ s detailním popisem problematiky jednotlivých skupin a online prˇístupem ve formeˇ
výukového materiálu.
Klíčová slova: obrazové artefakty, MR modalita, diagnostika, uživatelské prostrˇedí, program C#,
filtracˇní metody, výukový materiál
Abstract
Artefacts in MRI represent complications in diagnostics of pathological findings in examined patients.
An artefact can be defined as an undesirable image component in final MR images, predominantly
incommensurate with the real spatial distribution of tissues inside an organism. The most frequent
causes of their occurrence are represented by magnetic field variability or by physical properties
of patients’ tissues; however, artefacts can be divided according to the feasibility of their elimination
or the limitation to their impact on image quality. Pursuing the elimination of artefacts, an interactive
user interface has been developed in C# programme allowing to improve the quality and preserve the
diagnostically important regions of the images based on appropriate application of genuine filtering
methods. Included as a supportive element of this software is a detailed catalogue of MR artefacts
providing circumstantial account of all artefact groups in conjunction with its online implementation
in the form of an educational environment.
Keywords: image artefacts, MR modality, diagnostics, user interface, C# programme, filtering meth-
ods, educational environment
Seznam použitých zkratek a symbolů
Uvedený abecední seznam obsahuje vysvětlení zkratek ze všech sekcí této práce. Doplňující
symboly a zkratky jsou dle potřeby vysvětleny v sekcích, ke kterým jsou vztaženy.
ADC – A/D prˇevodník
A-P – orientacˇní smeˇr prˇedozadní (Anterior-to-Posterior)
B0 – hlavní magnetické pole [T]
B1 – RF pole sloužící k excitaci spinu˚ [µT]
BW – bandwidth; šírˇka pásma
c – fázová rychlost elektromagnetického vlneˇní (2.99792458×108 ms−1)
CLEAR – Constant LEvel AppeaRance
CS – chemical shift; chemický posun
CSE – Conventional Spin-Echo
CSM – cerebrospinální (mozkomíšní) mok
δCS – velikost chemického posunu [ppm]
DWI – Diffusion Weighted Imaging; difúzneˇ vážené zobrazování
e – Eulerovo cˇíslo; e = 2.718281828...
EPI – Echo Planar Imaging
ε – elektrická permitivita [Fm−1]
εr – bezrozmeˇrná relativní permitivita
ε0 – permitivita vakua (8.854187817×10−12 Fm−1)
ETSE – Echo-Train Spin-Echo
fmax – horní Nyquistova frekvence
fmin, − fmax – spodní Nyquistova frekvence
fseen – pozorovaná frekvence
freal – skutecˇná frekvence
fNyquist – Nyquistova frekvence
FA – Flip Angle; excitacˇní úhel
FID – Free Induction Decay
FLAIR – Fluid-Attenuated Inversion Recovery
FLASH – Fast Low Angle SHot
FOV – field of view; pole viditelnosti
FOVFE – velikost pole viditelnosti ve smeˇru FE
FOVPE – velikost pole viditelnosti ve smeˇru PE
FOVSS – velikost pole viditelnosti ve smeˇru SS
fMRI – funkcˇní zobrazování magnetickou rezonancí
FSE – Fast Spin-Echo
FWHM – Full Width (at) Half Maximum
∆ fFE – frekvencˇní vzdálenost/CS ve smeˇru frekvencˇního kódování
∆ fPE – frekvencˇní vzdálenost/CS ve smeˇru fázového kódování
∆ fSS – frekvencˇní vzdálenost/CS ve smeˇru výbeˇru vrstvy
FIR – Finite Impulse Response
GFE – gradient/smeˇr frekvencˇního kódování
GPE – gradient/smeˇr fázového kódování
GSS – gradient/smeˇr výbeˇru vrstvy
∆GFE – vzdálenost (délka) smeˇru frekvencˇního kódování
∆GPE – vzdálenost (délka) smeˇru fázového kódování
∆GSS – vzdálenost (tloušt’ka) vrstvy
GMN – Gradient Moment Nulling
GMR – Gradient Moment Rephasing
GRE – Gradient-Recalled Echo
γ – gyromagnetický pomeˇr [MHz/T]
HASTE – Half-Fourier Acquired Single-Shot Turbo Spin-Echo
χm – magnetická susceptibilita
IR – Inversion Recovery
∆k – vzorkovací perioda
kx, ky – sourˇadnice datového bodu v k-prostoru
L-P – orientacˇní smeˇr zleva doprava
µ – magnetická permeabilita [Hm−1], neˇkdy též ekvivalentneˇ [NA−2]
µr – bezrozmeˇrná relativní permeabilita
µ0 – permeabilita vakua (4π×10−7 Hm−1)
Mx, My, Mz – složky spinové magnetizace
MR – magnetická rezonance
MRI – zobrazování magnetickou rezonancí
MRA – MR angiografie
MRS – MR spektroskopie
MTC – Magnetisation Tranfer Contrast
ω0 – úhlová frekvence Larmorovy precese [rads−1]
NFE – pocˇet kroku˚ frekvencˇního kódování
NPE – pocˇet kroku˚ fázového kódování
NSS – pocˇet kroku˚ výbeˇru vrstvy
Ns – number of slices; pocˇet rˇezu˚
NEX – pocˇet excitací
NSA – pocˇet akvizic
PDW – spin/proton density weighted; PD vážený obraz
π – Ludolfovo cˇíslo; π = 3.141592654...
PNS – periferní nervová soustava
PROPELLER – Periodically Rotated Overlapping ParallEL Lines with Enhanced Re-
construction
RF – radiofrekvence; radiofrekvencˇní
S-I – orientacˇní smeˇr shora dolu˚ (Superior-to-Inferior)
SAS – Susceptibility Artefact Size; velikost susceptibilního artefaktu
SENSE – SENSitivity Encoding
SCIC – Surface Coil Intensity Correction
sinc – sinus cardinalis; (ne)normovaná funkce sinus
SNR – pomeˇr signál-šum
SSFSE – Single-Shot Fast Spin-Echo
ST – Scan Time; doba skenu
STIR – Short T1/τ Inversion Recovery
T1W-FFE – T1W Fast Field Echo
Tp – perioda srdecˇního rytmu
TR – cˇas mezi jednotlivými RF impulsy
TReff. – efektivní doba TR
TE – cˇas echa; doba od excitace po relaxaci
TEeff. – efektivní doba TE
T1 – spin-mrˇížková relaxacˇní doba [msnebos] reprezentující obrazový kon-
trast; krátké TR a TE
T2 – spin-spinová relaxacˇní doba [msnebos] reprezentující obrazový kon-
trast; dlouhé TR a TE
T ∗2 – strmá relaxacˇní konst. vlivem nehomogenit B0
T1W – T1 vážený obraz
T2W – T2 vážený obraz
T – Tesla (jednotka intenzity B0)
TCS – Tethered Cord Syndrome (syndrom fixované míchy)
TFSE – Turbo Fast Spin-Echo
TI – Inversion Time; inverzní doba [msnebos]
UTE – Ultrashot TE; sekv. s ultra krátkým TE
ϕseen – pozorovaná fáze
∆ϕsusc – fázová zmeˇna vlivem rozdílu v susceptibilitách
φ – oznacˇení pro magický úhel
∆Φm – zmeˇna magnetického toku
VKP – vitální kapacita plic
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Úvod 1
1 Úvod
Rozvoj zobrazovacích systému˚ lze v horizontu uplynulých dekád oznacˇit za prˇevratný. Naprˇí-
klad v kardiologii umožnˇují sofistikované algoritmy 3D vyhodnocení kontraktility srdecˇní svaloviny
v rámci vyšetrˇení magnetickou rezonancí. Multi-dimensionální objemová vizualizace medicínských
dat získaných pomocí nejpoužívaneˇjších tomografických modalit v moderní diagnostice, mezi neˇž
patrˇí prˇístroj magnetické rezonance (MR) a pocˇítacˇový tomograf (CT), umožnˇuje zobrazení skeletu,
vnitrˇních orgánu˚ a mozku, což je v soucˇasné zdravotnické pécˇi povážováno za rutinní standard.
S globálním pokrokem v technologii a vývojem lékarˇských diagnostických prˇístroju˚ pro vyšet-
rˇení pacientu˚ se zvyšují i nároky na zkvalitneˇní výsledného obrazu s cílem dosáhnout maximální
efektivity pro stanovení diagnóz s exaktneˇ diferencovatelným znázorneˇním patologických jevu˚, po-
prˇípadeˇ kontinuálních morfologických zmeˇn tkání v období po intervencˇních zákrocích. Následující
text má za úkol pojednat výhradneˇ o artefaktech, jež jsou na snímcích vyvolaných MR modalitou prˇí-
tomny v du˚sledku interních cˇi externích fyzikálních vlivu˚. Z du˚vodu zachování prˇimeˇrˇeného rozsahu
dokumentu zde není pojednáno o hardwarovém a konstrukcˇním rˇešení magnetické rezonance, nýbrž
výhradneˇ o softwarové stránce, zpracování obrazu a procesech rekonstrukce signálu na transformo-
vaný, lékarˇem vyhodnotitelný snímek.
Dále je tato práce omezena pouze na charakteristické prvky snímku˚ z nativních vyšetrˇení, neza-
hrnujících nutnost administrace jakýchkoliv kontrastních látek pro specifické rozlišení tkání. Pro efek-
tivní využití tohoto dokumentu se prˇedpokládá du˚kladná znalost fundamentálních fyzikálních prin-
cipu˚, týkajících se fenoménu magnetické rezonance, jež zde nejsou podrobneˇ obsaženy. Vzhledem
k této skutecˇnosti by mohlo být studium tohoto katalogu pro laickou verˇejnost velmi složité. Veškeré
informace o fyzikálních principech magnetické rezonance, vlastnostech RF cívek a vlivech zmeˇn zob-
razovacích parametru˚ na samotný výsledek akvizice lze nalézt v prˇírucˇkách: [1–5]. Široká databáze
snímku˚ s nejhojneˇji se vyskytujícími artefakty je k nahlédnutí v odborných publikacích: [6, 7].
Praktická cˇást práce má za úkol seznámit cˇtenárˇe se zbrusu-novým uživatelským prostrˇedím,
vyvinutým za úcˇelem rektifikace snímku˚, poskytnout možnost nahlednutí do vývoje on-line elektro-
nické databáze artefaktu˚ a v neposlední rˇadeˇ také zhlédnout výsledky analýzy aplikace ru˚zných filtru˚
na snímky.
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2 Katalog artefaktů při zobrazování MR
Existuje rozsáhlá skupina artefaktu˚, rutinneˇ se vyskytujících na MR snímcích z mnoha techno-
logických du˚vodu˚. Jejich pu˚vod nelze urcˇit jednoznacˇneˇ dle prˇedchozí zkušenosti – zatímco výskyt
neˇkterých artefaktu˚ je specifikován dle technického stavu tomografu, veˇtšina prˇedstavuje prˇirozenou
soucˇást samotné zobrazovací metody. Následující sekce má za úkol detailneˇ popsat prˇícˇinu artefaktu˚,
jejich charakteristické vyobrazení, efekt na diagnostiku a dostupné možnosti pro potlacˇení cˇi úplné
odstraneˇní teˇchto nežádoucích vyobrazení. Rozdeˇlení artefaktu˚ do jednotlivých skupin bylo cˇástecˇneˇ
inspirováno kategorizací uvedenou v publikaci MRI: The Basics [1].
Tabulka cˇ. 2.0.0.1 má za úkol shrnout steˇžejní du˚sledky modifikací klícˇových zobrazovacích
parametru˚ na SNR, rozlišení snímku a dobu jeho akvizice.
Parametr Zmeˇna Rozlišení SNR Doba skenu
FOVFE ↓ ↑ ↓ beze zmeˇny
FOVPE ↓ ↑ ↓ ↓
Tloušt’ka rˇezu ↓ ↑ ↓ beze zmeˇny
Matice (GFE) ↑ ↑ ↓ beze zmeˇny
Matice (GPE) ↑ ↑ ↓ ↑
NEX ↑ beze zmeˇny ↑ ↑
BW ↓ beze zmeˇny ↑ beze zmeˇny
Tabulka 2.0.0.1: Vlivy zmeˇn hlavních zobrazovacích parametru˚.
2.1 Artefakty zpracování obrazu
Prˇed vytvorˇením výsledného snímku musí být vyslaný signál z protonových spinu˚ zpracován
neˇkolika matematickými algoritmy a kódovacími jednotkami. Steˇžejní fáze zpracování analogového
signálu je jeho vzorkování a prˇevádeˇní na opticky viditelný digitální obraz s rozlišitelnými anatomic-
kými strukturami a prostorovým rozsahem odpovídajícím velikostem vektorových rˇádku˚ v k-prostoru
prˇed Fourierovou transformací. Artefakty této skupiny se vyznacˇují znacˇnou citlivostí na zmeˇny zob-
razovacích parametru˚ dané akvizice.
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2.1.1 Aliasing (wrap-around)
Jako aliasing je popisováno zobrazení skenovaných anatomických struktur prˇesahujících velikost
FOV ve výsledném snímku. Hlavní prˇícˇinou je zvolení FOV menšího, než je velikost zobrazovaného
objektu, což odpovídá menší digitalizacˇní rychlosti (podvzorkování) signálové odezvy. V terminolo-
gii Fourierovy transformace to znamená, že vzorkovací interval ∆k pro ADC je nedostatecˇný, sloupce
spinových vektoru˚ mimo FOV jsou podvzorkovány, Nyquistu˚v teorém není dodržen a FT zpracuje
hodnoty signálové odezvy interferencˇních struktur ve vztahu k frekvencˇním cˇi fázovým posunu˚m
definovaným FOV [8–10].
Aliasing ve směru GFE Je-li aplikován gradient ve smeˇru frekvencˇního kódování (GFE) s maxi-
mální frekvencí ( fmax) na jednom konci FOV a s minimální frekvencˇní hranicí na konci druhém ( fmin)
(Nyquistovy frekvence), pak všechny kmitocˇty, nacházející se mimo FOV, nemohou být detekovány
správneˇ. Gradient se na konci FOV nezastaví, nýbrž zasahuje do oblastí s dalšími magnetickými poli.
V du˚sledku expozice okolních tkání mimo FOV dojde ke generování frekvencí vyšších než fmax, nebo
v opacˇném prˇípadeˇ nižších než fmin. Pocˇítacˇová jednotka rozezná frekvence, na kterých protonové
spiny oscilují mimo FOV, nekorektneˇ. Všechny frekvence vyšší než fmax jsou prˇeneseny aliasingem
na jednu z frekvencí, která je urcˇena šírˇkou pásma (viz obr. 2.1.1).
Obrázek 2.1.1: Pro dané FOV a sílu gradientu prˇedstavují fmax a − fmax okraje FOV. Struktury na-
cházející se za teˇmito hranicˇními frekvencemi budou aliasingem prˇeklopeny do frekvencí uvnitrˇ FOV
[1].
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Vnímanou frekvenci lze tedy matematicky popsat jako skutecˇnou frekvenci, na které se objekt
nachází, subtrahovanou dvojnásobkem Nyquistovy frekvence. Struktury ležící mimo FOV jsou „prˇe-
klopeny“ na druhou stranu obrazu. Finální pozici prˇeklopení lze zjistit z následující rovnice:
fseen = freal−2 · fNyquist (2.1.1.1)
Prˇedpokládejme, že frekvencˇní šírˇka pásma je 40 kHz. Máme-li strˇed FOV umísteˇn na nulové
frekvenci, maximální frekvence je fmax = 20kHz a minimální frekvence je − fmax = −20kHz. Je-
li objekt (paže vyšetrˇované osoby) umísteˇn na frekvenci mimo FOV (21 kHz), pak bude prˇeklopen
na vnímanou frekvenci o velikosti −19 kHz:
fseen = 21kHz− (2 · 20kHz) =−19kHz
Aliasing ve směru GPE Ve smeˇru fázového kódování (GPE) se rovneˇž wrap-around artefakty ob-
jeví v prˇípadeˇ, že FOV je v daném smeˇru prˇíliš zkráceno. Pocˇet kroku˚ fázového kódování je prˇímo
vztažen k dobeˇ akvizice, kterou lze zkrátit práveˇ zmenšením FOV ve smeˇru fázového kódování. Je-li
vytvorˇeno tzv. obdélníkové FOV s prˇíliš krátkým rozsahem smeˇru fázového kódování, pak se artefakt
v tomto smeˇru projeví (viz obr. 2.1.5).
Fáze emitovaného signálu nabývá hodnot od 0◦ do 360◦, což si lze prˇedstavit jako „fázovou
krˇivku“, opakovanou na každém konci FOV ve smeˇru fázového kódování (viz obr. 2.1.2). Kvu˚li ome-
zenému pocˇtu fázových hodnot osciluje protonový spin „A“ ve stejné fázi jako protonový spin „B“,
protože se nachází na stejné pozici trajektorie „fázové krˇivky“. Z du˚vodu této duplikace fázových
hodnot pro struktury vneˇ a uvnitrˇ FOV dochází k podvzorkování a wrap-around artefaktu [11, 12].
Na specifickém FOV detekuje MR skener celý rozsah možných fázových posunu˚ od −180◦
do +180◦. Struktury nacházející se mimo FOV ve smeˇru fázového kódování obsahují protonové
spiny s fázemi mimo rosah jedné periody „fázové krˇivky“ (viz obr. 2.1.4).
Analogicky k výpocˇtu vnímané frekvence lze provést výpocˇet vnímaného fázového posunu,
se kterým se artefakt zobrazí. Naprˇíklad spiny s fázovým posunem 200◦ na jedné straneˇ FOV ve smeˇru
GPE budou ve skutecˇnosti umísteˇny na druhé straneˇ FOV s fázovým posunem −160◦, jak dokazuje
následující výpocˇet [12, 14]:
ϕseen = 200◦−2 · 180◦ =−160◦ . (2.1.1.2)
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Obrázek 2.1.2: Stejná fáze spinu˚ „A“ i „B“ [11].
Obrázek 2.1.3: Natocˇení fázového vektoru spinu˚
ve smeˇru trajektorie „fázové krˇivky“ [13].
Obrázek 2.1.4: Wrap-around artefakt ve smeˇru GPE. Struktury mimo FOV jsou prˇeklopeny do fázo-
vého posunu v rozmezí FOV [12].
Aliasing ve směru GSS Ve 3D zobrazování je aliasing pricipielneˇ srovnatelný s 2D zobrazováním,
protože fázové kódování je využíváno pro diferenciaci rˇezu˚ ve smeˇru výbeˇru vrstvy (GSS) s nedoko-
nalým RF impulzem v tomto smeˇru. Dochází k prˇeklopení celých rˇezu˚, kdy je obvykle poslední rˇez
zobrazen na rˇezu prvním (viz obr. 2.1.6). Pro eliminaci 3D wrap-around artefaktu je možné aplikovat
další gradientní impulz GSS beˇhem RF excitace, a tím excitovat pouze omezenou cˇást objemu [1, 14].
3D zobrazování je obecneˇ rozdeˇlováno na selektivní a neselektivní. Selektivní zobrazování za-
hrnuje výbeˇr amplitudy GSS tak, aby impulz prˇibližneˇ vyhovoval rozmeˇru˚m zobrazované anatomické
struktury a zvoleného FOV, a nedocházelo tak ke vzniku artefaktu˚. Rovnice (2.1.1.3) uvádí výpocˇet
velikosti selektivního gradientu, kdy ∆GSS je délka vrstvy [15].
GSS =
2 · π · ∆ fSS
γ · NSS · ∆GSS (2.1.1.3)
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Obrázek 2.1.5: PDW obraz lumbální páterˇe de-
monstruje aliasing paží ve smeˇru GPE (šipky na-
horˇe). Pacientovi byl diagnostikován syndrom
„fixované“ míchy (TCS) – lipom na obázku dole
[1].
Obrázek 2.1.6: 3D GRE T1W obraz abdominální
oblasti ukazuje aliasing skenu ledvin do skenu
plic ve smeˇru GSS (šipky). Dole na obrázku došlo
k anterioposteriornímu prˇeklopení prˇední subku-
tánní tkáneˇ ze spodního abdominálního snímku
(hlavy šipek) [1].
Hlavní výhodou neselektivního 3D zobrazování je však velmi krátká doba impulzu (cca 100ms),
zatímco jeho nevýhoda spocˇívá v neprˇíznivém vlivu na eliminaci artefaktu˚ (viz obr. 2.1.7) [15].
Metody eliminace wrap-around artefaktu Zavedením povrchové cívky, velikostneˇ odpovídající
dimenzím FOV, prostrˇednictvím které je zamezeno excitaci protonových spinu˚ mimo oblast zájmu,
je možné se wrap-around artefaktu vyhnout. Tato cívka je zárovenˇ používána pro zlepšení SNR. Ade-
kvátní zveˇtšení FOV ve smeˇrech GFE a GPE prˇedstavuje použití slabšího gradientu, zárovenˇ je nutné
zdvojnásobit velikost matice pro zachování kvality rozlišení.
Oversampling je možné provést ve frekvencˇním smeˇru (NFW = No Frequency Wrap), kdy je eli-
minováno podvzorkování, nebo ve smeˇru fázového kódování, kdy je zveˇtšen pocˇet fázovacích kroku˚
(No Phase Wrap, fázové prˇevzorkování, „fold-over suppression“, „anti-alias“ – názvy na moderních
tomografech jsou uvádeˇny u každého výrobce ru˚zneˇ) a zdvojnásobeno FOV (viz obr. 2.1.8). Kvu˚li
zdvojnásobenému pocˇtu zpracovávaných maticových vektoru˚ je nastaven pocˇet excitací (NEX) na po-
lovinu za úcˇelem zachování doby skenu a SNR. Doba skenu mu˚že být nepatrneˇ zvýšena, protože
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Obrázek 2.1.7: U neselektivního 3D zobrazování se aliasing projeví ve smeˇru výbeˇru vrstvy, pokud
je objekt rozsahoveˇ veˇtší než FOV. (a) Každý svislý obdélník schématicky odpovídá jednomu rˇezu.
Objekt však prˇesahuje do prˇilehlé replikace (rˇezy 1a a 2a), což se projeví wrap-around artefaktem
na rˇezech 1 a 2 ve vrstveˇ (b) [15].
rekonstrukce je provedena s cˇasovou prodlevou odpovídající polovineˇ doby NEX [1, 16].
Obrázek 2.1.8: Zdvojnásobením matice (zde z 256 px na 512 px) se lze aliasingu vyhnout [17, 18].
Mezi další možnosti patrˇí upravení pozice centra zobrazovacího pole, zámeˇna smeˇru˚ frekvencˇ-
ního a fázového kódování, kdy lze docílit zobrazení artefaktu na jiné cˇásti obrazu, nebo použití satu-
racˇních impulzu˚ pro eliminaci signálu z okolních tkání [10].
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2.1.2 Aliasing u specifických sekvencí (PROPELLER)
Wrap-around artefakty mohou mít i jiný vzhled než u rˇádkového (kartézského) snímání. U ra-
diálního a spirálního snímání není zachována pevná poloha os frekvence a fáze vu˚cˇi hlavním ana-
tomickým smeˇru˚m (L-P, S-I, atd.) a dochází zde k souvislé zmeˇneˇ smeˇru frekvencˇního a fázového
kódování, prˇicˇemž se trajektorie otácˇí okolo strˇedu k-prostoru. Aliasing u teˇchto technik prˇedstavuje
krˇivocˇaré pruhy, difuzneˇ rozprostrˇené po snímku, acˇkoliv se mohou objevit také diskrétneˇ usporˇádané
paprscˇité struktury podobné ghosting artefaktu [19].
Obrázek 2.1.9: Vlevo: PROPELLER akvizice ukazuje zmeˇnu orientace smeˇru GFE a GPE v závis-
losti na otácˇení jednotlivých špalku˚ rovnobeˇžných rˇádku˚. Vpravo: Aliasing cˇerveného bodu (vlevo
dole) je na snímku replikován jako oblouk [19].
Poneˇkud odlišný artefakt, sestavený z rozptýlených cˇmouhovitých struktur, je beˇžneˇ pozoro-
ván na pozadí PROPELLER snímku˚. Jedná se o rekonstrukcˇní artefakty vzniklé mrˇížkováním, tedy
procesem, kdy datové body získané ze spirálních nebo radiálních technik musí být interpolovány,
aby zapadaly do rovnomeˇrneˇ rozložené obdélníkové rˇady pro zpracování dat. Interpolacˇní algoritmy
a rovnice definující velikost aliasingu vlivem mrˇížkování jsou podrobneˇ popsány v knize „Handbook
of MRI pulse sequences“ [15]. Lineární interpolace zpu˚sobí mírné stíneˇní, které mu˚že u interpolací
vyšších rˇádu˚ prˇecházet až na komplexneˇjší oscilace, aliasingem replikované na obraz. Prˇíležitostneˇ
se mohou podobat sveˇtlým cˇmouhám na okrajích objektu˚ s vysokou signálovou intenzitou, jako lze
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nalézt okolo kostní nebo kovové struktury na CT snímcích [19].
Obrázek 2.1.10: Rozptýlená radiální rekon-
strukce s nedostatecˇným pocˇtem datových bodu˚.
Artefakt se nazývá „top of head“ [19].
Obrázek 2.1.11: Problém „mrˇížkování“ v radi-
álním snímání — získané datové body nesou-
hlasí s obdélníkovou rˇadou nutnou pro FT, a tak
musí být interpolovány, což vyvolá artefakty
(nadkmity, aliasing) ve výsledném snímku [19].
Obrázek 2.1.12: Aliasingový artefakt u spirálního skenu fan-
tomu. Ns = 16, BW = 62.5 kHz, NFE = 20 px, TE = 16ms. (a)
FOV = 24 cm (objekt je velikostneˇ shodný s FOV), (b) FOV =
16 cm (objekt je veˇtší než FOV) [15].
Obrázek 2.1.13: Jemné šmouhy
z oblasti vysoké signálové inten-
zity na pravé lícní tkáni. Snímek
z PROPELLER akvizice [19].
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Obrázek 2.1.14: Je-li použito relativneˇ málo
špalku˚ a malé FOV, pak lze prˇi zobrazo-
vání pozorovat neˇkolik aliasingem replikova-
ných snímku˚ ze zadní cˇásti hlavy [19].
Obrázek 2.1.15: Použitím více špalku˚ jsou ali-
asingové artefakty rozptýleny mnohem hojneˇji
[19].
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2.1.3 „X“ (crossed) artefakt
Jedná se o specifický typ aliasingu, prˇicˇemž jsou cˇásti rˇezu prˇeklopeny do nápaditého tvaru
písmene X (poprˇípadeˇ do krˇíže). Du˚vodem je aliasing obrazových elementu˚ replikovaných shora na
spodní cˇást rˇezu a naopak. Na obr. 2.1.16 byl smeˇr fázového kódování nastaven vertikálneˇ s cílem zvý-
šit pravdeˇpodobnost vzniku tohoto artefaktu, nebot’ filtrace pásmovou zádrží nemu˚že být ve smeˇru
GPE na rozdíl od smeˇru frekvencˇního kódování použita. Tato extrémní forma aliasingu, kdy je cent-
rální oblast snímku postižena du˚sledkem velmi malého FOV, je eliminovatelná naprˇ. zámeˇnou smeˇru˚
GPE a GFE [7].
Obrázek 2.1.16: Dva zkrˇížené artefakty o vysoké intenziteˇ ve strˇedové cˇásti snímku lumbální páterˇe
(sekvence SE). Vlivem aliasingu byly replikovány cˇásti torakální páterˇe pod sakrální kost [7].
Katalog artefaktu˚ prˇi zobrazování magnetickou rezonancí
2.1 Artefakty zpracování obrazu 12
2.1.4 Chemický posun prvního typu (chybná chemická registrace, Knightův posun)
Pro správné pochopení problematiky chemického posunu (jak 1., tak 2. typu) stojí za zmínku prˇi-
pomenout fyzikálneˇ-chemické magnetizacˇní jevy na molekulární úrovni. Vlivem rotace spinu˚ je indu-
kován elektrický proud, který generuje nízké magnetické pole, jehož magnetizacˇní vektor je obvykle
otocˇen v opacˇném smeˇru vu˚cˇi externímu magnetickému poli (diamagnetický efekt). Frekvence otá-
cˇení a potažmo chemický posun se meˇní v závislosti na elektronové hustoteˇ okolo jádra protonu
(stíneˇní jader elektronovými oblaky), nebot’ pole, ve kterém se daný proton nachází, definuje ener-
getický rozdíl mezi dveˇma spinovými stavy. Silneˇ elektronegativní atomy kyslíku v molekulách H2O
pu˚sobí odtažnou silou na ochranné elektronové obaly nacházející se okolo vodíkového jádra. Tento
tzv. efekt záporného stíneˇní, vznikající prˇítomností elektronegativních atomových skupin v C–H sys-
tému a snížením elektronové hustoty okolo protonu˚, vystavuje protony vodíku relativneˇ silneˇjšímu
lokálnímu magnetickému poli než za normálních podmínek. Z toho du˚vodu rezonují protony vody
rychleji než více stíneˇné molekuly triglyceridu˚ (tuk). Tento rozdíl v resonancˇních frekvencích mezi
vodou a tukem se zvyšuje úmeˇrneˇ síle hlavního magnetického pole s meˇrným faktorem nazývaným
v terminologii spektroskopie jako chemický posun.
Obrázek 2.1.17: Efekt záporného stíneˇní protonu˚ vodíku vlivem elektronegativního kyslíku [20].
Molekuly H2O se skládají ze dvou ekvivalentních 1H jáder se stejným chemickým posunem
(δCS = 4.65 ppm). Triglyceridy však obsahují desítky neekvivalentních 1H atomu˚ s ru˚znými hod-
notami δCS. Nejhojneˇji zastoupené vodíkové jádro v tuku je soucˇástí methylenu (– CH2 –, δCS =
1.3 ppm) a methylových skupin (– CH3 –, δCS = 0.9 ppm). Proto má tuk široké spektrum a neexistuje
jednotná hodnota chemického posunu mezi tukem a vodou. Je tak používán vážený pru˚meˇr v rozsahu
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od 3.0 ppm do 3.5 ppm. Jednotka „ppm“ je zameˇnitelná s „ ·10−6“. Chemický posun je v tomto prˇí-
padeˇ udáván pomeˇroveˇ, protože vlastní frekvencˇní rozdíl je závislý na velikosti magnetického pole
[21].
Základní usporˇádání MR spektrometru je zobrazeno na obr. 2.1.18. Vzorek je umísteˇn do magne-
tického pole a je excitován RF impulzem ze vstupu. Deorientace magnetického pole indukuje RF sig-
nál ve výstupním obvodu sloužícímu ke zpracování vstupního signálu. Fourierova transformace složi-
tého výstupního signálu vytvárˇí dané spektrum. Impulz je opakován tak cˇasto, dokud je potrˇeba signál
odlišit od superponovaného šumu.
Obrázek 2.1.18: Schéma MR spektrometru [21].
Samotné spektrum je v podstateˇ graf vzniklý ze závislosti aplikovaného RF impulzu na jeho
absorpci. Signálová amplituda spektra se nazývá „rezonancˇní“. Frekvence takového signálu je známá
jako jeho chemický posun, jenž je v pravém slova smyslu definován jako rezonancˇní frekvence vzta-
žená k standardizované složce (pro atomy vodíku a uhlíku se jedná o 0.0 ppm v tetramethylsilanu
(TMS, Si(CH3)4)). Dané meˇrˇítko je nezávislé na frekvenci spektrometru.
Ve spektrogramu jsou videˇt pouze jednošpicˇková maxima. Spektra však u složiteˇjších anato-
mických struktur zobrazují seskupení více spektrálních cˇar vlivem „couplingu“. Tento jev nastává,
protože magnetické pole prˇiléhajících protonu˚ ovlivnˇuje magnetické pole, kterému jsou jednotlivé
protony vystaveny. Jev lze prˇirovnat ke kapacitní vazbeˇ prˇi meˇrˇení bipotenciálu˚, kdy je vlivem para-
zitních kapacit elektrod indukováno souhlasné napeˇtí [20].
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Obrázek 2.1.19: Spektrogram s maximálními RF odezvami. Širší vzhled vrcholu˚ je dán magnetickými
nehomogenitami ve snímaném vzorku komplexní anatomické struktury. Posun k nižším intenzitám
B0 je zpu˚soben efektem záporného stíneˇní [19].
Chemický posun ve směru GFE Pocˇítacˇová jednotka MR skeneru analyzuje stejnou Larmorovu
frekvenci u všech spinu˚ bez ohledu na chemické složení, a zpu˚sobí tak chybnou registraci pixelu˚
teˇchto látek na obraze, oznacˇovanou jako chybná chemická registrace. Principielneˇ jde o vzájemnou
inverzi spinové lokalizace, jakoby se spiny nacházely v jiných voxelech, než ve skutecˇnosti. [1, 10,
14, 22].
Velikost chemického posunu je závislá na dvou prvcích (BW a intenziteˇ B0) a neprˇímo úmeˇrná
rychlosti vzorkování ve smeˇru frekvencˇního kódování. Jednotky pro vyjádrˇení chemického posunu si
každý výrobce stanovuje individuálneˇ (naprˇ. px, Hz/px nebo kHz). Samotný proces výpocˇtu chemic-
kého posunu není triviální, proto je doporucˇováno zaznamenat si seznam hodnot pro urcˇitý rozsah
BW. Následující postup zaznamenává výpocˇet chemického posunu pro B0 = 1.5 T:
Posun ve smeˇru GFE v jednotkách ppm je definován rovnicí:
δFE =
∆ fFE
ω0
, (2.1.4.1)
kde δFE je rovno 3.5 ppm a ω0:
ω0 = γ ·B0 = 42.6MHz/T ·1.5T = 63.9MHz . (2.1.4.2)
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Kombinací rovnice 2.1.4.1 a 2.1.4.2 lze vypocˇítat chemický posun v jednotkách Hz:
∆ fFE = δx ·ω0 = 3.5×10−6 · 63.9×106 = 223.65Hz≈ 224Hz
Prˇi trˇetinové intenziteˇ hlavního magnetického pole (B0 = 0.5 T) se rozdíl redukuje pouze na jednu
trˇetinu pu˚vodní frekvencˇní vzdálenosti. V magnetickém pole 1.5 T se vzorkovací doba pohybuje cca
okolo 8ms. Šírˇku pásma lze rovneˇž definovat na základeˇ „rozložení po pixelu“. Ve smeˇru frekvencˇ-
ního kódování je pro následující prˇíklad zvoleno 256 frekvencˇních bodu˚, tedy pixelu˚ [1].
BW =
NFE
TFE
=
256
8×10−3 = 32kHz (2.1.4.3)
BW/px =
32×103
256
= 125Hz/px (2.1.4.4)
Tato metoda výpocˇtu je pro zajišteˇní jednoznacˇnosti využívána firmami Siemens a Philips. Každý
pixel tedy obsahuje 125 Hz informací. Molekuly tuku a vody se v lidském teˇle prˇi daných podmínkách
(viz výše) precesneˇ otácˇí s rozdílem prˇibližneˇ 224 Hz, což odpovídá rozdílu v pixelech (δFEpx):
δFEpx =
223.65Hz
125Hz/px
= 1.79px (2.1.4.5)
Prˇi zvolení dvojnásobneˇ menší BW by výsledek byl prˇibližneˇ dvojnásobneˇ vyšší. Z toho vyplývá,
že cˇím užší BW (zkrácení šírˇky pásma) zvolíme, tím jsou artefakty chemického posunu výrazneˇjší.
Stejná situace nastane, zvýšíme-li pocˇet kroku˚ fázového kódování (naprˇ. z 256 na 512).
Pozice tuku je urcˇena analytickým odhadem resonancˇních vlastností vody. Následující výpocˇet
udává prˇepocˇet pixelu˚ na milimetry prˇi zvolení FOV = 24 cm:
δFEmm =
223.65Hz ·240mm
125Hz/px
= 1.68mm (2.1.4.6)
Je-li gradient silneˇjší v pravém smeˇru frekvencˇního kódování, je relativní usporˇádání protono-
vých spinu˚ orientováno smeˇrem doprava. Naopak jsou orientovány protonové spiny tuku. Tento rozdíl
vede u nižších frekvencí k prˇekrytí a prˇi vyšších frekvencích na signálovou ztrátu (viz obr. 2.1.24).
Na T1W obraze je tuková tkánˇ sveˇtlá, proto se na nižších frekvencích zobrazí sveˇtlá struktura. PDW
obraz a CSE zpu˚sobí podobný efekt. U T2W obrazu s použitím sekvence CSE je tuk tmavý, a proto
se zde chemický posun neprojeví, ale použitím sekvence FSE ke špatné chemické lokalizaci dojde.
U sekvencí CSE a GRE se chemický posun vždy projeví jen ve smeˇru GFE u T1W obrazu˚. V EPI sek-
venci se chemické posuny nacházejí ve smeˇru GPE. Mohou se rovneˇž projevit po aplikaci gradientu
GSS a vyskytují se více na T1W obrazech než na T2W obrazech [1, 10, 14, 22, 23].
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Obrázek 2.1.20: Prˇi intenziteˇ hlav-
ního magnetického pole 1.5 T a BW =
512 px bude v každém pixelu 250 Hz
informací [1].
Obrázek 2.1.21: Chybná prostorová registrace signálu. Ar-
tefakt chemického posunu je manifestován sveˇtlými od-
stíny ve smeˇru nižší frekvence gradientu (kvu˚li prˇekrytí
tukové tkáneˇ a vody na nízkých frekvencích) a tmavými
odstíny ve smeˇru k vyšším frekvencím (kvu˚li nedostatku
signálu z tukové tkáneˇ a vody) [1, 12].
Hodnoty CS pro jednotlivé intenzity B0 Zmeˇny parametru˚
B0 [T] CS [Hz] CS [mm] CS [px] Parametr Zmeˇna v Hz
0.5 74.55 0.56 0.6 ↑ B0 ↑ ∆ fFE
1.0 149.1 1.12 1.19 ↑ FOV ↑ ∆ fFE
1.5 223.65 1.68 1.79 ↑ NFE ↓ ∆ fFE
3.0 447.3 3.35 3.58 ↑ BW ↓ ∆ fFE
Tabulka 2.1.4.1: Velikosti chemických posunu˚ a du˚sledky zmeˇn zobrazovacích parametru˚.
Tabulka cˇ. 2.1.4.1 uvádí chemické posuny ve cˇtyrˇech nejcˇasteˇji aplikovaných intenzitách mag-
netického pole. Výsledky byly vypocˇteny pro BW = 32 kHz, NFE = 256 a FOV = 24 cm.
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Obrázek 2.1.22: Artefakt chemického posunu
v oblasti intervertebrálních disku˚. Tuková tkánˇ
je chybneˇ zobrazena pod diskem kvu˚li prˇekrytí
vody a tuku; nad meziobratlovou ploténkou je
zobrazena voda. Je-li zesíleno magnetické pole
cˇi zmenšena šírˇka pásma, je chemický posun
markantneˇjší [1].
Obrázek 2.1.23: Longitudinální T2W obraz,
FSE. Strˇídavé sveˇtlé a tmavé odstíny tkání mani-
festují chemický posun (bílé šipky vlevo) a led-
vinná cysta (cˇerná šipka vpravo) [1].
Chemické posuny lze pozorovat ve všech akvizicˇních smeˇrech (GFE, GPE, GSS), nebot’ beˇhem
vyšetrˇení bývají užívány gradientní impulzy sloužící k lokalizaci ve všech teˇchto smeˇrech. Ve smeˇru
GSS jsou šírˇka pásma RF impulzu a amplituda gradientu vybírány tak, aby byly co nejmenší. Smeˇr
GSS není prˇímo vizualizován, a je proto obtížné rozeznat jakékoliv chybné zmapování pozice. Tento
problém se ovšem netýká MR spektroskopie, kde mohou být pozorovatelné variace v signálové am-
plitudeˇ [24].
Chemický posun ve směru GPE Na rozdíl od CSE a GRE sekvencí, kde je chemický posun prˇíto-
men ve smeˇrech GFE a GSS, jsou chemické posuny viditelné ve smeˇru GPE prˇi použití EPI sekvence.
Prˇi EPI zobrazování se doba generovaného echa rˇídí dle FID (T ∗2 ), jenž typicky cˇiní pouze 100ms.
Z du˚vodu nízké amplitudy gradientu GPE mu˚že chybné zmapování dosahovat i desítky pixelu˚. V EPI
sekvenci jsou chemické posuny eliminovány podél smeˇru GFE díky veˇtší BW [17, 18, 24, 25].
Chemické posuny ve smeˇru GPE bývají pomeˇrneˇ velké, protože šírˇka pásma gradientu GPE se rˇá-
doveˇ pohybuje jen v jednotkách kHz. Proto je v EPI sekvencích témeˇrˇ vždy aplikována suprese tu-
kových signálu˚ (naprˇ. prˇi vyšetrˇení abdominální oblasti na 1.5 T prˇístrojích), kde akvizicˇní parametry
bývají: FOV = 32x32 cm, NPE = 128, TEsp (doba mezi jednotlivými echy) = 1ms, BW = 64 kHz a
∆ fFE ≈ 224 Hz. Následující výpocˇet (2.1.4.7) ukazuje velikost chemického posunu ve smeˇru frek-
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Obrázek 2.1.24: PDW obraz (vlevo) fossa cranialis posterior a chemický posun (cˇerné šipky). Šírˇka
pásma je rovna 32 kHz. Vpravo je T2W CSE obraz té samé anatomické oblasti. Šírˇka pásma je rovna
8 kHz. Artefakt je veˇtší na T2W obraze [1].
vencˇního kódování:
δFE =
∆ fFE ·FOVFE
BW
=
223.65 ·320
64×103 = 1.19mm (2.1.4.7)
Ve smeˇru fázového kódování je to:
δPE = TEsp ·∆ fPE ·FOVPE = 1 ·0.22365 ·64 = 14.31mm . (2.1.4.8)
Ve skutecˇnosti je výsledek upraven dle korekcˇního faktoru, který je závislý na pocˇtu prokládaných
vzorku˚ v k-prostoru [15].
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Obrázek 2.1.25: Zmenšením BW (vpravo) se více protonu˚ látek ru˚zné konzistence dostane do stejného
voxelu a chemické posuny jsou tak veˇtší. Schémata jsou vztažena na B0 = 1.5T [11].
Obrázek 2.1.26: Axiální T2W obraz abdominální oblasti s použitím šírˇky pásma o 32 kHz (vlevo)
a 8 kHz (vpravo). Šipka vpravo dole demonstruje chemický posun na okraji ledviny [11].
Chemický posun ve směru GSS u 3D zobrazování Chemický posun se mu˚že rovneˇž projevit
po aplikaci gradientu GSS, kdy dochází k prˇemísteˇní profilu selektivneˇ excitacˇního impulzu bez kom-
penzace kódovaných replikací. Špatné zobrazení pozice se projeví chemickými posuny na koncových
rˇezech 3D snímku.
Centrální rˇezy v dlaždici nebývají artefaktem nikterak ovlivneˇny, acˇkoliv také podléhají chemic-
kým posunu˚m ve smeˇru frekvencˇního kódování. Rˇešením je zveˇtšení BW selektivního impulzu pro
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Obrázek 2.1.27: Chemický posun v selektivním 3D. (a) RF profil, který je aplikován na lipidní tkánˇ
(tecˇkovaný pruh) je vytocˇen doleva kvu˚li chemickému posunu. (b) Du˚sledkem je chemický artefakt
na snímcích cˇ. 6, 7 a 8. Vážnost je pro ilustracˇní úcˇely prˇehnána [15].
výbeˇr vrstvy a vymazání koncových rˇezu˚ postižených artefaktem.
Následující prˇíklad eviduje velikost artefaktu chemického posunu ve 3D zobrazování se zane-
dbáním prˇechodové oblasti RF impulzu a s prˇedpokladem, že žádný z rˇezu˚ není vymazán. Má-li
3D selektivní impulz BW o velikosti 2.7 kHz a 64 rˇezu˚ je kódováno FT, pak prˇi intenziteˇ hlavního
magnetického pole 1.5 T a chemickém posunu o 149.1Hz/T je ovlivneˇn následující pocˇet rˇezu˚:
δSS =
∆ fSS ·NSS
BW
=
223.65 ·64
2.7×103 = 5.3 rˇezu˚ . (2.1.4.9)
Prˇi dvojnásobné intenziteˇ hlavního magnetického pole by byla velikost 10.6 rˇezu˚ [1, 7].
Metody eliminace chemického posunu 1. typu Artefakty chemického posunu lze redukovat
snížením intenzity hlavního magnetického pole, zveˇtšením akvizicˇní šírˇky pásma, poprˇípadeˇ zmen-
šením velikosti voxelu. Suprese signálu z adipózní tkáneˇ pomocí sekvence STIR nebo spektrosko-
pickým impulzem „fat sat“ obvykle chemický posun zcela eliminují a zámeˇna smeˇru˚ gradientních
impulzu˚ rektifikuje oblast snímku s možným patologickým nálezem [1, 26].
Prˇi zobrazování mozkových struktur nebývá chemický posun prˇíliš markantní, protože množství
tukové tkáneˇ není tak vysoké a mu˚že být zanedbáno [17, 18, 25].
Dále je možné zveˇtšit velikost pixelu˚ zachováním FOV a snížením NSS, což však vede ke zhor-
šení prostorového rozlišení. Pro kompenzaci je tedy nutno využívat co nejdelší šírˇku pásma prˇi za-
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Obrázek 2.1.28: Vlevo: posun v kraniální oblasti. Vpravo: eliminace artefaktu pomocí suprese signálu
z tukové tkáneˇ [17, 18, 25].
chování SNR, a to s co nejmenším FOV. Je-li BW sníženo za úcˇelem zvýšení SNR, pak lze použít
saturacˇní impulzy pro eliminaci signálu z protonu˚ tuku, nebo vody [13, 23].
Nepraktickou metodou je snížení intenzity hlavního magnetického pole. V 0.5 T nebo nižším B0
bývají Knightovy posuny zanedbatelné. Prodloužením doby TE je vyvoláno nežádoucí rozfázování
protonových spinu˚. [1, 10, 14, 23].
2.1.5 Chemický posun druhého typu (fázové nulování, fázová eliminace, reliéfový arte-
fakt, konturní artefakt)
Pro konvencˇní SE a FSE sekvence je fázový cyklus modifikován refokusacˇním 180◦ RF impul-
zem tak, že spiny tukové tkáneˇ a vody emitují signálové echo za stejnou dobu TE, a to bez ohledu
na volbu tohoto parametru. Fázové nulovnání je prˇíznacˇné výhradneˇ pro GRE zobrazování v perio-
dických hodnotách opakujícího se TE, kdy dochází k tvorbeˇ asymetrického rámování (cˇerný prstenec)
okolo orgánových struktur.
Du˚vodem je sfázování signálu˚ tuku a vody vu˚cˇi sobeˇ navzájem ihned po excitaci sekvencˇním
impulzem, ale kvu˚li jemnému rozdílu Larmorových frekvencí v transversální rovineˇ magnetizace do-
jde k jejich rozfázování, poneˇvadž protonové spiny vody prˇedbíhají rotující spiny tuku. V urcˇitých
cˇasových okamžicích jsou signály bud’ sfázovány (zesíleny) nebo rozfázovány (mimo fázi). Získané
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echo prˇi rozfázování o 180◦ (pozice out-of-phase) v rozmeˇrech jednoho voxelu bude obsahovat sní-
ženou signálovou intenzitu, protože se signál tukové tkáneˇ odecˇte od signálu ze spinu˚ vody. Signály
se paralelneˇ kumulují a navzájem se neodecˇtou pouze tehdy, je-li zvoleno vhodné TE. Fázové nulov-
nání vzniká ve voxelech o stejném množství vody a tuku, jako jsou rozhraní mezi ledvinou cˇi játry a
retroperitoneální adipózní tkání. Fázové cyklování také znehodnocuje signálový objem všech tkání na
snímku.
Hodnoty TE, prˇi kterých fázové vynulování nastává, závisí na síle magnetického pole, protože
doba trvání fázového cyklu je závislá na rozdílu rezonancˇních frekvencí (∆ω) mezi tukem a H2O. Prˇi
síle B0 = 1.5T jsou protony vody a tuku ve fázi cca každých 4.5 ms (lze vyvodit jednoduchou úvahou,
vydeˇlíme-li jeden okamžik frekvencˇním rozdílem mezi tukem a vodou, tedy 220 Hz):
TEin−phase =
1
∆ω
. (2.1.5.1)
Sfázované obrazy (in-phase snímky) se vyznacˇují tím, že tuk a voda nezpu˚sobují kolísání sig-
nálové intenzity ve spolecˇném voxelu. Prˇícˇné magnetizacˇní vektory tuku a vody mají tedy stejnou
orientaci. V GRE sekvenci dochází k jevu, kdy se prˇícˇné magnetizacˇní složky vynulují a sníží se
intenzita signálu. Fázové nulování zvyšuje kontrastní složku snímku.
Obrázek 2.1.29: T1W obraz získaný sekvencí GRE [11].
Analogicky lze princip fázového nulování demonstrovat na hodinové a minutové rucˇicˇce beˇž-
ných mechanických hodin. Obeˇ rucˇicˇky se otácˇejí kolem strˇedového bodu jinou rychlostí (hodinová
rucˇicˇka obtocˇí 360◦ za 12 h, zatímco minutová za 1 h). V urcˇitých cˇasových okamžicích beˇhem dne
jsou ale sfázovány, naprˇíklad v 12:00, 13:05, 14:10, 15:15, atp. [1, 9, 11, 12, 14, 17, 18, 23–25].
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Cílené generování obrazu˚ s artefaktem fázového vynulování je oznacˇováno jako OOPS (Out-of-
Phase Scanning) a využívá se pro redukci (nikoliv celkové odstraneˇní) signálu z tukové tkáneˇ. Dalšího
potlacˇení signálové intenzity z adipózní tkáneˇ je dosaženo pomocí frekvencˇneˇ selektivní saturace,
užitím STIR sekvence, nebo tzv. Dixonovou technikou (viz dále). Prˇítomnosti fázové eliminace je
možné také využít pro diagnostické úcˇely (snížení signálové intenzity na snímcích s rozfázovánými
spiny indikuje prˇítomnost tukové tkáneˇ, což umožnˇuje provést diagnózu naprˇ. adrenálního adenomu a
tukové infiltrace jater). Za zmínku stojí naprˇíklad zobrazování TOF (Time-of-Flight) v MR angiografii
pro vytvorˇení snímku Willisova tepenného okruhu, kde zvolení TEout−of−phase znacˇneˇ prˇispívá k redukci
tukového signálu pocházejícího ze subkutánní vrstvy a periorbitální oblasti s výsledkem podstatného
zlepšení obrazové kvality [9, 14].
Obrázek 2.1.30: Grafické modely chemického posunu 2. typu. Protonové spiny H2O a tuku se dostá-
vají do fáze a mimo fázi v urcˇitých cˇasových intervalech TE. Jsou ve fázi, je-li TE rovno 0 ms, 4.5 ms
a 9 ms a mimo fázi, pokud je TE rovno 2.25 ms, 6.75 ms a podobneˇ. Vpravo mu˚žeme videˇt signálové
intenzity a jejich závislost na FID prˇi emitaci echa [1, 17, 18, 25].
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Obrázek 2.1.31: Vlevo: snímek s chemickým posunem prvního typu T1W obraz in-phase GRE sek-
vence (TR = 100 ms, TE = 4.4 ms), kde GFE prˇedstavuje prˇedozadní smeˇr. Vpravo: chemický posun
2. typu (T1W obraz (TR = 100 ms, TE = 2.2 ms), kde je viditelný obklopující cˇerný lem, nezávislý na
frekvencˇním kódování [14].
Nejlepším zpu˚sobem pro eliminaci chemického posunu 2. typu je aplikace sekvencí CSE nebo
FSE. U GRE zobrazování je potrˇeba použití TEin−phase , které je shodné pro periodicitu tuku a H2O
tak, že echo je emitováno ve chvíli, kdy jsou spiny tuku a vody ve fázi. Periodicita je závislá na síle
hlavního magnetického pole B0 (cca 4.2 ms u 1.5 T a 7 ms u 0.5 T). Lze rˇíci, že s rostoucím TE je
chemický posun výrazneˇjší.
Americký fyzik W. Thomas Dixon, Ph.D. v roce 1984 navrhl, že lze kombinovat snímky GRE
in-phase a out-of-phase, a dosáhnout tak odlišení tuku a vody. Dixonova technika zahrnuje volbu TE
v polovineˇ periodicity tak, že spiny tuku a vody jsou rozfázovány. Technika má svu˚j prokazatelný
efekt na místech, kde se spiny obou sloucˇenin nachází ve stejném voxelu. Princip je takový, že in-
phase obraz je získán adicí signálu˚ z protonových spinu˚:
SIP = SH2O+Stuk , (2.1.5.2)
zatímco out-of-phase obraz je získán subtrakcí signálu˚:
SOOP = SH2O−Stuk . (2.1.5.3)
Secˇtením teˇchto dvou rovnic dostaneme pouze signál ze spinu˚ vody, kdežto odecˇtením získáme vý-
hradneˇ signál ze spinu˚ tuku:
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SIP+SOOP = (SH2O+Stuk)+(SH2O−Stuk) = 2 ·SH2O
SIP−SOOP = (SH2O+Stuk)− (SH2O−Stuk) =−2 ·Stuk
Výše uvedený algoritmus prˇedstavuje 2-bodovou metodu. V praxi je nutné eliminovat vliv FID
v du˚sledku ru˚zných TE. Pro korekci se využívá techniky nazývané jako 3-bodová Dixonova metoda,
která využívá ješteˇ trˇetího rˇezu s TEin−phase . Volba in-phase nebo out-of-phase obrazu je závislá na kon-
krétní dobeˇ TE, protože pro ru˚znou intenzitu hlavního magnetického pole je TE specifické (viz tab.
2.1.5.1) [11, 12, 15, 23].
B0 [T] TEIP [ms] TEOOP [ms]
0.2 0, 36.7, 73.5 ... 18.4, 55.1 ...
1.0 0, 7.2, 14.4 ... 3.6, 10.8 ...
1.5 0, 4.8, 9.6 ... 2.4, 7.2 ...
3.0 0, 2.46, 4.92 ... 3.69, 6.15 ...
Tabulka 2.1.5.1: Doby TE pro ru˚zné intenzity hlavního magnetického pole [17, 18, 25]
2.1.6 Boundary efekt (bounce point artefakt, India ink artefakt, out-of-phase artefakt)
Zcˇernalé okraje urcˇitých anatomických struktur lze pozorovat prˇi aplikaci IR (inversion reco-
very) sekvence, kdy se nejedná prˇímo o chemický posun, nýbrž o podobný mechanizmus, a sice
fázové nulování MR signálu na okrajových pixelech. Prˇíklad tohoto jevu, drˇíve popisovaného jako
artefakt protikladné magnetizace, je uveden na snímku 2.1.32. Prˇi IR zobrazování je tkánˇová magne-
tizace otocˇena vu˚cˇi hlavnímu magnetickému poli a poté relaxuje, prˇicˇemž prochází nulovou hodno-
tou. Ru˚zné tkáneˇ se vyznacˇují jinými hodnotami doby T1, a proto jsou jejich relaxacˇní krˇivky odlišné.
Z grafu 2.1.33 vyplývá, že relaxacˇní rychlost CSM je menší než u mozkové tkáneˇ. Signálová intenzita
v IR zobrazování je generována na základeˇ absolutní vzdálenosti od nulové hodnoty relaxace každé
z tkání, prˇicˇemž nulové prˇechody jsou na snímku zobrazeny jako cˇerné body.
Uvažujeme-li pixel na rozhraní mezi CSM a mozkovou hmotou, obsahující stejné množství kaž-
dého z teˇchto dvou materiálu˚, pak bude v bodeˇ prˇechodu prˇes nulovou hodnotu signál mozku a CSM
stejneˇ velký, ale navzájem budou fázoveˇ otocˇeny o 180◦. Jejich signály se tak vynulují za soucˇasného
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Obrázek 2.1.32: Bounce point artefakt. Ostrˇe
cˇerný vzhled mozkové tkáneˇ na rozhraní s ce-
rebrospinálním mokem [19].
Obrázek 2.1.33: Artefakt se vyskytuje u mag-
nitudové rekonstrukce IR snímání ve strˇedních
inverzních dobách (TI), kdy relaxace dvou ru˚z-
ných substancí ve stejném voxelu prˇechází prˇes
nulovou osu [19].
zcˇernání pixelu na hranici teˇchto substancí. Artefakt magnetického vynulování mu˚že být prˇítomen
ve všech sekvencích, využívajících IR techniky [19, 27].
Out-of-phase artefakt bývá rovneˇž oznacˇován jako útvar vznikající v dobách TE = 2.25 ms,
6.75 ms, 11.25 ms, 15.75 ms, a podobneˇ, kdy jsou protonové spiny H2O a tuku mimo fázi, což vede
k vytvorˇení cˇerného ohranicˇení kolem orgánu˚ obklopených tukovou tkání, jako jsou svaly cˇi ledviny.
Spiny jsou rozfázovány o 180◦. Tento fenomén se neobjevuje jen ve smeˇru frekvencˇního kódování,
nýbrž je výsledkem fázového vynulování ve všech smeˇrech [1].
SINOP zobrazování (z anglického Simultaneous IN-phase OPposed-phase) výrazneˇ zlepšuje
diagnostikovatelnost degenerativních patologií jater a adrenálních žláz s hypertrofií lipidní tkáneˇ.
Jedná se o specifickou FLASH sekvenci, která soubeˇžneˇ meˇrˇí rozfázovanost a sfázovanost obrazo-
vých chemických posunu˚ (je jakousi alternativou pro kontrolované apnoe). Sfázované obrazy zahrnují
kompenzaci pohybu ve smeˇru frekvencˇního kódování. Získaná obrazová kvalita odpovídá standardní
FLASH sekvenci. Rozfázované obrazy vykazují typický „India ink“ efekt (signálová ztráta) na roz-
hraní orgánu a tukové tkáneˇ. Další informace o patologiích na rozhraní orgánu˚ a tukové tkáneˇ lze
získat dynamickým zobrazováním s administrací kontrastních látek [17, 18, 25].
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Obrázek 2.1.34: (Vlevo) Protonové spiny ve fázi. (Vpravo) Protonové spiny rozfázované, okolo ana-
tomických struktur se nachází boundary efekt (cˇerné šipky) a kompletní ztráta signálu je zrˇetelná
v místeˇ adenomu suprarenální žlázy (cˇerná hlavicˇka šipky) [1].
2.1.7 Gibbsův jev, artefakt spektrálního úniku, „Maki“ artefakt
Vícenásobné, s pravidelnou vzdáleností od sebe vzdálené, paralelní pásy strˇídajících se tmavých
a sveˇtlých pruhu˚, jež se s rostoucí vzdáleností ztrácejí, jsou oznacˇovány jako trunkacˇní artefakt. Gi-
bbsu˚v fenomén (Josiah W. Gibbs, 1839–1903, americký matematik a fyzik, který poprvé posal tento
jev) definuje efekt skokové nespojitosti jakéhokoliv signálu, kdy bez ohledu na pocˇet vzorku˚ ve Fou-
rieroveˇ rˇadeˇ vznikne vždy chyba ve zpracování signálu na teˇchto prudkých signálových zmeˇnách.
Gibbsu˚v jev je roven 8.9 % velikosti signálového skoku. V MR spektroskopii odpovídá trunkacˇnímu
artefaktu tzv. „Maki“ artefakt [15, 22, 24].
Prˇícˇinou artefaktu je nekompletní digitalizace signálové odezvy vlivem podvzorkování vyso-
kých frekvencí na okrajích obrazu (platí tehdy, když operatér zvolil malou BW ve smeˇru GPE, aby
zkrátil dobu akvizice). Signál tedy ješteˇ protonem nebyl emitován dostatecˇneˇ až do rovnovážného
stavu a echo tak nebylo digitalizováno v plném rozsahu, což se mu˚že stat prˇi T1W zobrazování, kde
je vysoká signálová odezva z tukové tkáneˇ stale prˇítomna i po vypršení doby sbeˇru dat (TE < 3ms).
Signálové oscilace na hranách jsou vyvolány trunkacˇním procesem, vzniklým beˇhem vzorkování ana-
logového echa. Vzorkování zpracovává prudký skok v intenziteˇ signálu na hranách pomocí sinusové
krˇivky. Teoreticky by bylo zapotrˇebí nekonecˇneˇ mnoho takových vzorku˚ pro vytvorˇení obdélníkového
nebo trojúhelníkového zobrazení. Z du˚vodu omezené doby prˇi zobrazování je však akvizice ukoncˇena
na prˇedem stanovených dvou koncích BW. Kvu˚li znemožneˇní aproximace krokové zmeˇny v signá-
lové intenziteˇ, omezenému pocˇtu vzorku˚ cˇi krátké vzorkovací dobeˇ se individuální amplitudové vr-
choly nachází na okrajích prˇechodu˚. Gibbsu˚v jev je tedy vyvolán nedostatkem vysokofrekvencˇních
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Obrázek 2.1.35: Teoreticky mu˚že být jakýkoliv signál rezprezentován jako nekonecˇná suma sinuso-
vých krˇivek ru˚zných aplitud, fází a frekvencí. Uvažujeme-li FT sinusoidní krˇivky, odpovídá to Dira-
covu impulzu (s dveˇma symetrickými vrcholy, z nichž jeden má kladnou a druhý zápornou frekvenci
ve spektru). Fourierova transformace obdélníkového impulzu tvorˇí funkci sinc s nekonecˇným pocˇtem
frekvencí. Inverzní FT urcˇitého úseku funkce sinc tvorˇí nadkmity a podkmity v oscilacích. Cˇím je
vzorek širší, tím více ru˚zných frekvencí obsahuje, a proto dojde k lepší aproximaci s kratšími a méneˇ
cˇastými oscilacemi [19, 27].
signálových složek. Nejvyšší vzorkovaná frekvence je neprˇímo úmeˇrná velikosti pixelu [16, 24] a
[17, 18, 25].
V závislosti na pocˇtu pixelu˚ segmentovaných na rozhraních vysokého kontrastu mají trunkacˇní
artefakty širokou škálu tvaru˚, jako naprˇ. falešné rozširˇování na okrajích, zveˇtšení okraju˚ nebo zkres-
lení tvaru˚ tkání. Další manifestací artefaktu je vysoký signál ve strˇedu k-prostoru a tmavé okraje
páterˇního kanálu [19].
Trunkacˇní artefakt se nejcˇasteˇji objevuje v oblastech s prudkým prˇechodem kontrastu. Na STIR
obrazech vzniká prˇi zobrazení chrupavek obou patelofemorálních oddílu˚ a v zadní cˇásti femorálního
kondylu. Dále se vyskytuje na rozhraních vysoce kontrastních anatomických struktur (neurocranium,
páterˇ – cerebrospinální mok (T2W obrazy krcˇní páterˇe), meniskus – synoviální tekutina) a zpu˚so-
buje strˇídavé sveˇtlé a tmavé odstíny, jež mohou být snadno zameˇneˇny za léze (pseudopíšteˇl páterˇe,
pseudofraktura menisku) [1, 22].
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Obrázek 2.1.36: Paralelní struktura artefaktu (vlevo) [16] a další typy manifestací (uprostrˇed a vpravo)
[19].
Metody eliminace trunkačního artefaktu Rˇešením je úprava rozlišení a zvýšení vzorkovací
frekvence, tzn. zmenšení FOV s ohledem na skutecˇnost, že širší signál v cˇasové doméneˇ znamená
užší signál ve frekvencˇní doméneˇ. Je-li akvizicˇní BW ve smeˇru GPE prˇíliš malá, je možné aplikovat
gradient fázového kódování kolmo na prominentní hrany anatomických struktur. Matice ve smeˇru
GPE nesmí nikdy být menší než polovina velikosti matice GFE.
Jedním z rˇešení je rovneˇž filtrace k-prostoru prˇed samotnou FT, Gegenbauerova rekonstrukce a
Bayesianu˚v prˇístup. Matematické metody, které byly vyvinuty pro extrapolaci dat z vysokých frek-
vencí, nejsou však v klinické praxi pro cˇasovou nárocˇnost využívány [1, 8–10, 14].
Rˇešením mu˚že být rovneˇž použití saturacˇních impulzu˚ „fat sat“ nebo STIR pro utlumení signálu
z tuku, což však pro neˇkterá zobrazování nemusí být prˇípustné. Další možností je umístit apodizacˇní
filtr prˇed FT. Tento numerický proces vynuluje signálovou odezvu na konecˇné periodeˇ sbeˇru dat.
Existuje neˇkolik typu˚ teˇchto filtru˚ (Fermi, Gaussian, Hanning), lišící se tvarem filtracˇní krˇivky. Po-
užitím Hanningova nebo Hammingova filtru se zvýší SNR, ale nezvýší se efektivní velikost voxelu.
Hammingu˚v filtr je jemná modifikace Hanningova filtru, více se podobá funkci cosinus a v cˇasové
doméneˇ se jeho pru˚beˇh neprˇibližuje na okrajích tak prudce k nule, jako je tomu u Hanningova filtru.
Apodizacˇní filtry zvýší SNR odstraneˇním vysokofrekvencˇního šumu ze signálu, nicméneˇ nadmeˇrná
filtrace zpu˚sobí zakalení a zhorší prostorové rozlišení na hranách vysokosignálových odezev. Potíže
prˇi redukci trunkacˇního artefaktu prˇedstavuje asymetrické vzorkování, proto je doporucˇováno snímat
symetricky tak, aby nebylo potrˇeba k-prostor prˇíliš filtrovat [20, 24].
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Obrázek 2.1.37: Vlevo: sagitální rˇez T2W obrazu s 224 kroky fázového kódování vykazuje marginální
trunkacˇní artefakt (bílá šipka). Vpravo: STIR sekvence se 192 kroky a výrazneˇjší artefakt (bílá šipka)
[1, 14].
Mocnost filtru urcˇuje rozsah ztráty ostrosti, a proto cˇím silneˇjší filtr je aplikován, tím horší je
rozlišení obrazu (viz obr. 2.1.40). Obrazová rekonstrukce obdélníkové matice automaticky využívá
slabého filtru k-prostoru (Hanningu˚v filtr).
Trunkační artefakt ve směru GSS Fourierovo kódování probíhá ve všech trˇech akvizicˇních smeˇ-
rech, a proto se také trunkacˇní artefakt mu˚že ve všech smeˇrech projevit. Trunkacˇní arterfakty pro 3D
zobrazování jsou specificˇteˇjší než u 2D planárního snímku. Gibbsu˚v jev se šírˇí z rˇezu na rˇez, a proto
artefakt není lehce detekovatelný. Nejlepším rˇešením je zmenšit tloušt’ku rˇezu (nebo aplikovat 2D
akvizici, která se preferuje pro tloušt’ky rˇezu veˇtší než cca 3 mm). Dalším rˇešením je metoda win-
dowingu prˇed FT s du˚sledkem snížení prostorového rozlišení. Interpolace vložením nuly (zero filling,
zero padding) neredukuje artefakt, protože dojde k prˇekrytí rˇezu˚ z pu˚vodní tloušt’ky a trunkacˇní ar-
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Obrázek 2.1.38: Porovnání symetrického a asymetrickho vzorkování echa. Vlevo: v symetrickém
vzorkování je intenzita echa maximální v polovineˇ doby TE, obeˇ strany echa jsou meˇrˇeny stejneˇ a
filtrace mu˚že být provedena rovneˇž symetricky. Vpravo: u nesymetrického snímání je filtrace obtížná
[24].
tefakt na reformátovaném 3D obraze je pomocí této eliminacˇní techniky spíše výrazneˇjší. Gibbsu˚v
jev udává prakticky horní omezení na tloušt’ku rˇezu, kdežto artefakt spektrálního úniku udává spodní
limit pocˇtu kódovaných rˇezu˚, a tak se jen zrˇídka používá méneˇ než 8 kroku˚ fázového kódování rˇezu˚.
V prˇípadeˇ vyžadování méneˇ než osmi rˇezu˚ ve vrstveˇ je využíváno alternativních metod pro 3D FT,
jako jsou Hadamardovo kódování nebo POMP (multiplanární fázový offset).
Metoda vyplneˇní nulou je beˇžneˇ užívanou rekonstrukcˇní metodou, která je zodpoveˇdná za trun-
kacˇní artefakty. Vzorkování nízkých frekvencí v k-prostoru je srovnatelné s aplikací obdélníkového
vzorkovacího okna ve frekvencˇní doméneˇ. Obraz vzniklý vyplneˇním nulou odpovídá konvoluci pu˚-
vodního obrazu s funkcí sinc. Pokud by obdélníkové okno bylo nahrazeno plynule odeznívajícím
(naprˇ. Hammingovým), filtrem, pak by mohly být trunkacˇní artefakty eliminovány [15, 19].
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Obrázek 2.1.39: Asymetrické vzorkování zpu˚sobilo trunkacˇní artefakt nad hranou ledviny (šipka),
pocházejícího z vysoké amplitudy signálu z podkožního tuku. Pulsní sekvence GRE; TR = 170 ms;
TE = 4 ms; excitacˇní úhel = 80◦; NPE = 144, NFE = 256 s dvojtým prˇevzorkováním; FOV = 262 mm
(PE) x 350 mm (FE) [24].
Obrázek 2.1.40: Zleva: bez filtru – slabý filtr – strˇední filtr – silný filtr [17, 18, 25].
Požadavky na dynamický rozsah přijímače signálu Prˇi zobrazování 3D obrazu dojde k ex-
citaci protonu˚ v urcˇitém objemu, a proto je špicˇkový signál ve strˇedu k-prostoru neˇkolikrát silneˇjší
než signál odpovídající 2D akvizici prˇi zachování stejné tloušt’ky rˇezu. Z toho du˚vodu jsou kladeny
specifické požadavky na dynamický rozsah ADC v prˇijímacˇi signálu. Mnoho MR systému˚ má 16-
bitové ADC, u kterých je digitalizovaný signál reprezentován jako celocˇíselná hodnota v rozsahu od
−215 +1 do 215, s nejveˇtším vzorkovatelným signálem 215 = 32768. Dynamický rozsah je dostacˇu-
jící pro veˇtšinu 2D akvizic, ale nestacˇí cˇasto pro 3D zobrazování. Pro zamezení prˇetížení prˇevodníku
musí být vrcholová hodnota 3D signálu v meˇrˇítku pod 215, což zaprˇícˇiní, že užitecˇná signálová in-
formace, která zapadne do rozsahu mezi 0 a 1, je reprezentována jako 0 a ztracena, protože nejnižší
možný digitalizovatelný signál má hodnotu 20 = 1. Du˚sledkem je zvýšení kvantizacˇního šumu a sní-
žení SNR. Rˇešením je použití ADC s veˇtším dynamickým rozsahem, které však bývají dražší a mají
nižší digitalizacˇní rychlost, což omezuje BW prˇijímacˇe. Další možností je dynamicky prˇizpu˚sobit ze-
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sílení prˇijímacˇe beˇhem akvizice (nižší zesílení je užíváno pro zobrazení centrální oblasti k-prostoru).
V neposlední rˇadeˇ lze použít RF excitaci s fázovou odezvou, jako naprˇíklad minimální nebo kvadra-
tický fázový impulz. Strategie se pro zeslabení špicˇkového signálu spoléhá na fázové rozptýlení skrz
vrstvu [15].
Obrázek 2.1.41: 3D sagitální rˇez o tloušt’ce
3 mm ze souboru 60 rˇezu˚. Trunkacˇní artefakt
(šipka) se zde jeví jako du˚sledek pohybu paci-
enta [15].
Obrázek 2.1.42: Reformátovaná koronální ro-
vina ukazuje pravou prˇícˇinu artefaktu. Kvu˚li re-
lativneˇ velké tloušt’ce rˇezu je zde Gibbsu˚v arte-
fakt. Rozostrˇenost obrazu je zpu˚sobena anizotro-
pickým prostorovým rozlišením [15].
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2.1.8 Artefakt částečného objemu
Efekt parciálního objemu popisuje ztrátu kontrastu mezi dveˇmi prˇiléhajícími tkáneˇmi o ru˚zných
signálových intenzitách ve stejném voxelu. Objekty menší než velikost voxelu ztrácí svou identitu a
dochází ke ztráteˇ detailu, a zhoršení prostorového rozlišení. Obecneˇ se tyto artefakty projeví ve smeˇru
GSS, kde je voxel veˇtší s ohledem na rovinné rozlišení. Zárovenˇ je lze pozorovat, jsou-li struktury
umísteˇny šikmo vzhledem k zobrazované ploše, nebo jako vliv pru˚tokových jevu˚. V mnoha prˇípadech
je rychlost proudících cˇástic prostoroveˇ rozptýlena ve voxelu, který na okraji cévy mu˚že obsahovat
jak pohyblivou krev, tak stacionární tkánˇ. Ve voxelech s nepravidelnou distribucí pohybujících se
cˇástic je pru˚meˇrná rychlost spocˇtena s ohledem na lineární vztah mezi fázovou a pru˚tokovou rychlostí
(protikladneˇ k Doppleroveˇ ultrasonografii, kde je absolutní vrcholová rychlost meˇrˇena jako maximální
frekvence). Simulovány jsou tak pseudoléze, zhoršena je vizualizace nízko-kontrastních abnormalit
na snímku, a mu˚že dojít k úplné ztráteˇ signálu v dané oblasti léze [8–10, 12, 17, 18, 25].
Intenzita signálu ve voxelu s více tkánˇovými typy je úmeˇrná soucˇtu individuálních signálu˚
z tkání. Naprˇíklad pro 50 % zastoupení jednotlivých složek ze dvou signálu˚ (tuk – vysoká signá-
lová intenzita a kost – nulová intenzita) se zobrazení projeví v centrálních odstínech šedi s ohledem
na barevné spektrum šedé barvy. Všeobecný vztah pro jakýkoliv soucˇet n-tkání je:
SPV = f1 ·S1+ f2 ·S2+ ...+ fn ·SN , (2.1.8.1)
kde fn je frekvencˇní cˇást voxelu s tkání o intenziteˇ signálu Sn a ∑ fn = 1. V prˇípadeˇ zobrazování
nazálních dutin nebo plic je vzduch rovneˇž považován za „tkánˇ“. Na snímcích (2.1.44) jsou zobrazeny
dva prˇilehlé úzké rˇezy v porovnání s dvojnásobnou tloušt’kou rˇezu. Dojde-li ke zpru˚meˇrování dvou
rˇezu˚ na základeˇ rovnice (2.1.8.1), pak je výsledek témeˇrˇ shodný s porovnaným snímkem. Technicky
však není možné provést opacˇnou operaci pro snímek s veˇtší tloušt’kou rˇezu, nebot’ podíl tkání v neˇm
obsažených není prˇedem znám. Z toho du˚vodu se jako nejvhodneˇjší rˇešení zavádí opeˇtovné skenování
dané oblasti s vyšším rozlišením [9].
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Obrázek 2.1.43: Efekt cˇástecˇného objemu prˇi zobrazování pravé konvexity. Signál okolo léze vznikl
du˚sledkem jevu s názvem flow-related enhancement cerebrospinálního moku [1].
Metody odstranění artefaktu částečného objemu Voxely mívají objemové rozmeˇry prˇibližneˇ
1× 1× 5mm3. Lidské teˇlo je komplexní soubor atomu˚ a molekul, a proto i relativneˇ takto malý
voxel v sobeˇ mu˚že obsahovat informace o více tkáních. Urcˇení velikosti voxelu vychází z klinické
praxe a informací o lézích a rozmeˇrech anatomických struktur cˇloveˇka. Prˇi zobrazování vnitrˇního
zvukovodu se pru˚meˇr rˇezu nastavuje na 3 mm, nebot’ je známo, že nervové vlákno má cca 4 mm
v pru˚meˇru a léze od 2 do 3 mm. Pro zobrazování jater jsou vhodné rˇezy o tloušt’ce 7 až 10 mm,
protože se jedná o veˇtší orgán a klinicky významné patologie mohou dosahovat velikostí 5 až 10 mm.
Prˇi zobrazování hrudního koše lze ocˇekávat, že veˇtšina voxelu˚ obsahuje plícní tkánˇ, srdecˇní svalovinu
a mezižeberní svaly, avšak na okrajích (naprˇ. v místeˇ styku mediastina a plícního laloku) budou urcˇité
voxely obsahovat smeˇs teˇchto tkání. Analogicky v dutineˇ lební mohou neˇkteré voxely zahrnovat jak
šedou, tak bílou hmotu mozkovou a v okolí mozecˇku by se do nich promítl rovneˇž CSM. Na všech
výsledných snímcích je zobrazen vážený pru˚meˇr signálu˚ z jednotlivých voxelu˚. Na obrázku 2.1.45
jsou reprezentovány dva extrémy prˇi výbeˇru velikosti voxelu. Efekt cˇástecˇného objemu nemu˚že být
odstraneˇn kompletneˇ, protože cˇím menší je velikost voxelu, tím delší je doba akvizice. [9, 10].
Artefakt cˇástecˇného objemu je rovneˇž cˇasto minimalizován správnou orientací rˇezu, jak je uve-
deno na obr. 2.1.46. Z pokrocˇilejších technik pro redukci artefaktu˚ je možné aplikovat naprˇíklad 3D
Fourierovu transformaci k vyobrazení tenkých oblastí bez rušivých mezer se signálovou ztrátou a pro
usnadneˇní reformatingu alternujících obrazových ploch, poprˇípadeˇ dodatecˇnou akvizici 2D snímku˚.
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Obrázek 2.1.44: A, B: Prˇilehlé tenké rˇezy v okolí centrální oblasti mozku. C: Rˇez, pokrývající stejný
objem jako dva tenké rˇezy, vykazuje zmeˇny v signálových intenzitách (šipky). D: matematický pru˚meˇr
dvou tenkých rˇezu˚ vykazuje stejné zmeˇny jako jeden rˇez o veˇtší tloušt’ce [9].
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Obrázek 2.1.45: Vpravo: sken lebky s vysokou rozlišovací schopností a voxely o objemu 0.25×
0.25× 3 mm3. Doba akvizice: 8 min 23 s. Vlevo: snímek stejné anatomické struktury s velikostí vo-
xelu 1×1×3 mm3, s nízkým SNR a zrˇetelným efektem cˇástecˇného objemu. Doba akvizice: 2 min 5 s
[9].
3D zobrazování však vyžaduje menší velikost voxelu, aby byla zajišteˇná souhlasná kvalita jednotli-
vých rˇezu˚. Další pomocnou metodou je interpolacˇní algoritmus retrospekcˇního reformatingu 2D dat.
Pro zobrazení relativneˇ malých tkánˇových struktur by nemeˇly být používány saturacˇní techniky „fat
sat“ a „opposed-phase“, aby nedošlo ke ztráteˇ detailu˚ v obraze. [10, 14, 15].
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Obrázek 2.1.46: Efekt cˇástecˇného objemu prˇi zobrazování rˇezu vychýleného z roviny kolmé na lon-
gitudinální osu cévy. Pru˚svit cévy se tedy na tomto vychýleném snímku jeví jako menší [12].
2.1.9 Cross-talk, cross-excitační artefakt
Fyzikální podstata teˇchto artefaktu˚ je velmi podobná, acˇkoliv se jednotlivé jevy liší v názvech.
FWHM (efektivní šírˇka) excitacˇního impulzu by meˇla odpovídat polovineˇ jeho amplitudy, nicméneˇ
ve skutecˇnosti dosahuje okolo 10 %. Výsledkem je excitace prˇilehlých rˇezu˚, které jsou vystaveny
emitované energii RF impulzu ze sousedních spinu˚. Energie tlacˇí vektor sít’ové magnetizace k prˇícˇné
rovineˇ, a tak dochází k jejich saturaci v dobeˇ excitace (efekt cross-excitace) a ke snížení obrazového
kontrastu.
Cross-talk vzniká šírˇením emitované energie ze spin-mrˇížkové relaxace do excitovaných spinu˚
prˇiléhajících rˇezu˚. Tento jev nemu˚že být nikdy eliminován, protože je inherentní v emitaci signálu
z protonových spinu˚. Výsledný snímek je tak spíše T1W, což prˇedstavuje problém u PDW a T2W
snímku˚. Oba fenomény jsou ješteˇ více akcentovány u 180◦ refokusacˇních impulzu˚ (IR, FSE sekvence)
[1, 13, 27, 28]. Na prvním snímku (z pohledu rˇazení prˇi konkrétním vyšetrˇení) nebývá signálová
intenzita snížena. Tkánˇ v prˇekrývající se oblasti je excitována obeˇma rˇezy, a tak dojde k výraznému
zkrácení efektivní doby TR oproti prˇedem nastavené hodnoteˇ. Kvu˚li nedostatecˇné dobeˇ pro relaxaci
je signálová intenzita slabá, a tak je sníženo také SNR. Podobný efekt je prˇítomen u šikmých akvizic
s vysíláním RF impulzu z ru˚zných úhlu˚ (viz dále) [9, 24, 28].
Du˚vodem pro oblý tvar rˇezových profilu˚ je podstata selektivní excitace. Fourierova transformace
RF impulzu nemá ideální obdélníkový tvar. Signálová RF vlna navíc obsahuje cˇerˇiny, bocˇní výchylky,
nadkmity a podkmity. Frekvencˇní spektrum RF impulzu s intenzitou dodanou gradientem nedefinuje
pouze šírˇku rˇezu, ale také jeho profil. Aby bylo možno získat zcela obdélníkový profil excitace, kde
by byly všechny protony vystaveny prˇesneˇ 90◦ impulzu a všechny protony mimo rˇez by excitovány
nebyly, musela by amplituda impulzu odpovídat funkci sinc (sin(x)/x), která je však v cˇasové doméneˇ
nekonecˇná, a proto je nutné provést její zkrácení. Orˇezání funkce sinc odpovídá aplikaci cylindrického
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Obrázek 2.1.47: Skutecˇný RF signál má finitní cˇasové rozložení, což vytvárˇí postranní zákmity. Gaus-
su˚v RF impulz má Gaussovu FT. [1].
Obrázek 2.1.48: Vpravo: cˇárkovaneˇ je vyznacˇen ideální pru˚beˇh RF excitacˇního impulzu. V praxi je
ovšem pru˚beˇh zakrˇivený do oblouku, jehož efektivní šírˇka (FWHM) definuje šírˇku rˇezu. Vlevo: prˇíliš
malá mezera mezi jednotlivými rˇezy zpu˚sobí prˇekrytí RF impulzu˚ [9].
filtru a výsledný excitacˇní profil tak vypadá jako obdélníková funkce s konvolucˇním prˇíspeˇvkem
funkce sinc. Kvalitneˇjším prˇístupem je využití apodizacˇní filtrace (vynásobení s funkcí filtru Hanning
nebo Gaussian) pro odstraneˇní nadkmitu˚, acˇkoliv dojde ke zveˇtšení FWHM) [9].
Metody eliminace cross-talk a cross-excitačního artefaktu Cross-talk artefakt není na snímku
jednoznacˇneˇ identifikovatelný, a proto je doporucˇováno se vždy obrátit na prˇírucˇku výrobce dané MR
modality a optimalizovat správné nastavení intersekcˇních mezer prˇed samotným vyšetrˇením. Velikost
mezer je každým výrobcem definována jinak (v milimetrech nebo v procentech tloušt’ky rˇezu). Pro
rutinní 2D zobrazování je doporucˇována velikost mezery minimálneˇ 25 %, jiný výrobce mu˚že stanovit
pro daný zobrazovací protokol mezery odpovídající 10 % až 50 % tloušt’ky rˇezu, kdy u IR sekvencí je
nejcˇasteˇji uvádeˇno alesponˇ 20 %. Nadmeˇrná velikost intersekcˇních mezer totiž prudce sníží rozlišení
snímku, nebot’ tkáneˇ uvnitrˇ mezer nejsou zobrazeny vu˚bec, a existuje znacˇné riziko, že v neˇkteré
z mezer je ukryta léze. Je-li tloušt’ka rˇezu zvolena na 5 mm, doporucˇuje se použít 2 mm mezery (40 %
tloušt’ky rˇezu) [10].
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Obrázek 2.1.49: Vlevo: nedokonalý profil rˇezu; uprostrˇed: intersekcˇní mezery; vpravo: správný
RF profil [27].
Obrázek 2.1.50: Axiální HASTE snímek (TR = 336 ms, TE = 62 ms) ukazuje vliv cross-talk artefaktu
na obrazový contrast a SNR. Vlevo: velikost mezer mezi rˇezy 0 %. Vpravo: mezery o velikosti 100 %
a zvýšený signál po aplikaci metody prokládaných rˇezu˚ [8].
Zárovenˇ je možné RF impulz prodloužit s cílem dosažení obdélníkového profilu impulzu pro
daný rˇez. Hlavní nevýhodou této metody je, že dojde minimálneˇ ke zdvojnásobení doby skenu a v pru˚-
beˇhu jedné sekvence se artefakt redukuje jen nepatrneˇ. V situacích, kdy je nutné vizualizovat celý
objem za krátkou dobu, se preferují 3D zobrazovací techniky [1, 10, 27].
Moderní MR technologie umožnˇuje metodu prokládaných rˇezu˚ jako praktický zpu˚sob akvizice
rˇezu˚ jinak než sekvencˇneˇ. Strˇídavé rˇezy jsou excitovány a deˇleny do dvou akvizic. Tímto zpu˚sobem
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má vytvorˇená krˇížová excitace prˇilehlých rˇezu˚ dostat cˇasu (trvání celé jedné akvizice) pro kompletní
rozložení magnetizace prˇed tím, než dojde k následné excitaci. První akvizice tedy zahrnuje rˇezy 1,
3, 5 ,7 a druhá pak 2, 4, 6, 8. Rˇezu˚m 1 až 7 je poskytnuta k emitaci signálu doba minimálneˇ 1 minuty,
zatímco sudé rˇezy jsou excitovány. U této metody není nutné upravovat velikosti intersekcˇních mezer
(akvizice probíhá se 100 % mezerami). Neˇkteré moderní MR systémy zahrnují výpocˇetní algoritmy
pro úpravu RF impulzu do obdélníkového tvaru ješteˇ prˇed excitací. Modifikace RF impulzu však
mu˚že vést k signálové ztráteˇ [13, 24].
2.1.10 Slice-overlap artefakt (vzájemná interference snímků)
Nesourodá RF energetická vlna aplikovaná na prˇilehlé rˇezy beˇhem multirˇezové akvizice vede
ke ztráteˇ kontrastu vlivem zkrˇížené excitace prˇiléhajících šikmých rˇezu˚. Tmavé pruhy na snímcích
prˇedstavují signálovou ztrátu (viz obr. 2.1.51). Protonové spiny v místeˇ prˇekrytí jsou vystaveny více-
násobnému RF zárˇení než je tomu u spinu˚ jiných rˇezu˚, a proto je jejich ustálená magnetizace reduko-
vána saturací. Artefakt je nejcˇasteˇji prˇítomen u vyšetrˇení spina lumbalis. Pokud nejsou rˇezy, získané
na ru˚zných intervertebrálních discích, paralelní, potom dochází ke vzájemnému prˇekrytí. Jsou-li dveˇ
roviny (naprˇ. u segmetu˚ L4−5 a L5 – S1) snímány ve stejnou dobu, pak rovina zobrazená jako druhá
v porˇadí bude obsahovat energii ze spinu˚, které již byly saturovány. Toto vyústí v signálovou ztátu
ve smeˇru horizontálním, neˇkdy i v nejhorším prˇípadeˇ posteriorneˇ.
Rˇešením je využít kaskádní (zrˇeteˇzený) akvizicˇní mód namísto sekvencˇního zpu˚sobu zobrazo-
vání. prˇicˇemž je nabíráno neˇkolik mezerami oddeˇlených, multirˇezových akvizic s následným automa-
tickým, sousledným usporˇádáním beˇhem zpracování obrazu [8, 10, 19, 29].
2.1.11 Kontaminace „out-of-slice“
„Out-of-slice“ kontaminace je jev vznikající prˇi UTE zobrazování (tkáneˇ s velmi krátkou do-
bou T2) na veˇtším množství snímku˚ kvu˚li aplikaci gradientní cívky s nadmeˇrným aktivním objemem,
specificky prˇi zobrazování s tloušt’kou rˇezu okolo 10 mm. Postranní oblouky RF impulzu GSS vy-
volají artefakty, které se zobrazí na veˇtším pocˇtu snímku˚ ve smeˇru GFE s konstantním rozložením
[15]. Gradient GSS vykazuje nelineární vlastnosti s rušivými kmity na koncích svého sklonného pro-
filu. Du˚sledkem je excitace v k-prostoru ve formeˇ aliasingu nebo signálové mezery a v du˚sledku
vlivu na nízkofrekvencˇní oblasti k-prostoru mu˚že dojít ke kontaminaci snímku signálem pocházejí-
cím z oblasti mimo nabíraný rˇez. Tyto chyby v tvaru gradientních impulzu˚ jsou se pohybují v rˇádu
0.1 % velikosti jejich amplitudy; poškozují však profil rˇezu. Fenomén je rovneˇž zpu˚soben nepatrnou
nelineární odchylkou gradientních zesilovacˇu˚, a proto mu˚že míra poškození rˇezového profilu prˇi byt’
jen malé zmeˇneˇ tloušt’ky rˇezu výrazneˇ kolísat. Aplikace fixní formy gradientního impulzu a zmeˇna
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Obrázek 2.1.51: Artefakt multirˇezové interference se schématickým zobrazením multirˇezové akvizice
v ru˚zných úhlech snímání [8, 19].
tloušt’ky rˇezu rekalkulací obálky RF signálu dramaticky snižuje variabilitu kontaminace tímto arte-
faktem [30].
Obrázek 2.1.52: Meˇrˇení na fantomu. Vlevo nahorˇe: tloušt’ka rˇezu je upravena konvencˇní meto-
dou, tedy zmeˇnou intenzity gradientu. „Out-of-slice“ signál se monotonicky nemeˇní. Naprˇíklad pro
tloušt’ku 5 mm vykazuje snímek velmi nízký signál, zatímco pro 4 nebo 6 mm témeˇrˇ žádný. Vlevo
dole: tloušt’ka rˇezu je meˇneˇna zachováním konstantní gradientní krˇivky a rekalkulací RF obálky.
Kontaminacˇní signál zu˚stává pro všechny snímky konstantní. Vpravo: šipky indikují „out-of-slice“
kontaminaci naprˇícˇ všemi rˇezy [31].
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2.1.12 T2-blurring, pseudo-edge enhancement
Intenzita signálu ru˚zných tkání prˇi zobrazování pomocí sekvencí CSE a FSE se mu˚že lišit. Du˚-
vodem bývá neˇkolik fyzikálních jevu˚, jako naprˇ. J-coupling (vazba Larmorovy frekvence na veˇt-
ším množství spinu˚), magnetizacˇní prˇenos (výmeˇna energie po excitaci RF impulzu mezi vázanými
ionty vodíku v makromolekulách a volnými molekulami vody) nebo snížená citlivost na susceptibi-
litu – více v publikacích [9, 15, 23]. Nejdu˚ležiteˇjším jevem u FSE a EPI sekvencí je tzv. filtrování
k-prostoru. Základní idea spocˇívá v tom, že T2 relaxace probíhá beˇhem každého TR intervalu prˇi pl-
neˇní rˇádku˚ k-prostoru. Každé echo je tedy nabíráno v ru˚zných cˇástech T2 relaxacˇní krˇivky a rˇádky
k-prostoru jsou nerovnomeˇrneˇ váženy, což zpu˚sobí zmeˇny kontrastu beˇhem nábeˇru dat [19].
Obrázek 2.1.53: Nahorˇe: Schéma filtrování k-
prostoru. Dole: Ohranicˇení s vysokou intenzitou
a jasem okolo lumbálních nervových drah [19].
Obrázek 2.1.54: Zakalení signálu na rozhraní
dvou tkání s odlišným parametrem T2 [19].
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Celkový kontrast snímku je urcˇen daty nabíranými poblíž centra k-prostoru (TEeff.), zatímco drˇí-
veˇjší a pozdeˇjší echa reflektují vysoké prostorové frekvence z periferie k-prostoru. Tyto periferní
rˇádky, získané v ru˚zných dobách TE, mají intenzitu signálu modulovanou T2 relaxací, a to zpu˚sobí
T2-blurring, neboli zakalení snímku.
Zakalení snímku je prˇímo úmeˇrné délce TE, tedy množství nabrané signálové odezvy. Nejvíce
prostorového zakalení se projevuje u velmi krátkého TEeff. , protože kroky fázového kódování o vyso-
kých rˇádech, které detailizují okraje snímku, jsou plneˇny pozdneˇ emitovanými echy. Z toho du˚vodu
vykazují T1W a PDW obrazy nejvíce zakalení. Prˇíkladem z klinické praxe bývá zakalení jemného
natržení menisku kolene (PDW FSE).
CSM má velmi dlouhou relaxacˇní dobu T2, a tak je veˇtšinou vyobrazen standardneˇ. T2W FSE
zobrazování tedy není pro tkáneˇ s dlouhou dobou T2 problematické a zakalení k-prostoru se nepro-
jevuje. U pevných látek s krátkou dobou T2 však existuje podstatný rozdíl v intenziteˇ signálu mezi
brzkými a pozdními echy.
Jsou-li tkáneˇ s dlouhým a krátkým T2 srovnány, mu˚že se objevit paradox zvaný pseudo-edge
enhancement. Jedná se o beˇžneˇ pozorovaný jev na axiálních T2W FSE snímcích lumbální páterˇe,
kde se u nervových drah projeví atypické zesveˇtlení. Mechanizmus je vysveˇtlen na snímku cˇ. 2.1.54.
Zakalené signálové odezvy z nervových drah infiltrují prˇiléhající vysokointenzitní signál CSM s vý-
sledkem zvýšení jasu v okolí nervových drah tvrdé pleny mozkové [19].
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2.2 Mechanické a fyziologické vlivy pacienta
Pohybový artefakt je jedním z nejcˇasteˇjších snímkových úkazu˚, jehož prˇícˇinami bývají: respi-
race, srdecˇní kontraktilita, krevní tok, pohyb ocˇního bulbu, polykání a náhlý pohyb pacienta (kašel,
bolest).
Rozdeˇlují se na „view-to-view“ efekty a „within-view“ efekty. První skupina je zaprˇícˇineˇna po-
hybem vyskytujícím se mezi akvizicemi postupných kroku˚ fázového kódování. Nekonzistentní lo-
kalizace a nesourodá intenzita signálu emitovaného protonovými spiny, jež jsou v dobeˇ snímkování
v pohybu, zpu˚sobí chybu v umísteˇní fázové informace („phase mismapping“).
Jako „within-view“ efekty jsou oznacˇovány pohybové jevy vyskytující se mezi okamžikem
RF excitace a vzorkováním signálu, což vede k nekoherentnímu rozfázování protonových spinu˚ v du˚-
sledku pohybu v okamžiku emise signálové odezvy. Du˚sledek je manifestován snížením SNR a jistou
zakaleností obrazu [10].
2.2.1 Chyba v registraci fáze („phase mismapping“)
Zatímco jsou tkáneˇ v pohybu, jejich protony meˇní svou pozici v cˇase, a tak jsou vystaveny
ru˚zným intenzitám RF impulzu. Smeˇr fázového kódování je poškozen pro rozdíl v dobeˇ akvizice
mezi kódováním GPE a GFE. Vzorkování frekvencˇního kódování ve všech rˇádcích matice (128, 256
a 512) probíhá beˇhem jediného echa (v rˇádech ms), zatímco vzorkování ve smeˇru GPE trvá neˇkolik
sekund, poprˇípadeˇ minut kvu˚li nábeˇru všech vektoru˚ z k-prostoru pro FT.
Veˇtšina fyziologických pohybu˚ (i pohybu˚ náhodných) trvá v rˇádech ms nebo sekund, a proto
smeˇr GFE neovlivní (pokud ano, pak jen ve formeˇ mlhavé struktury). Citlivost meˇrˇení na pohyb je
dána množstvím frekvencˇních a fázových destabilizací mezi postupnými odezvami. Pokud je cˇaso-
vání nábeˇru odezev relativneˇ pomalé, pak jsou artefakty rozsáhlé, prˇedpokládá-li se ustálený pohyb.
U segmentovaných technik jako je ETSE sekvence se naprˇ. dechový pohyb mu˚že objevit ve více
liniích jako tzv. žaluzie (vícenásobné, prˇi periodiciteˇ evidistantneˇ rozložené repliky hrudního koše,
superponované na celé FOV ve smeˇru GPE). Pocˇet a odsazení rušivých replik je dán pocˇtem segmentu˚
v této sekvenci, zatímco subkutánní tuková tkánˇ zesiluje jejich intenzitu [8, 18, 24].
Náhodný pohyb je rˇazen do skupiny „within-view“ efektu˚ a zahrnuje gastrointestinální peri-
staltiku, polykání, kašlání cˇi posun ocˇního bulbu. Za náhodný pohyb lze rovneˇž pokládat jakékoliv
vychýlení pacienta z iniciacˇní polohy, do které byl uveden prˇed vyšetrˇením, z du˚vodu náhlé bolesti,
chveˇní, svrbeˇní cˇi nervozity [1].
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Obrázek 2.2.1: Respiracˇní pohyb u ru˚zných sekvencí. Vlevo: spoiler GRE, abdomen, TR = 159ms.
Vpravo: ETSE, abdomen TR = 4000ms [24].
Obrázek 2.2.2: Srovnání periodického a aperiodického pohybu. T2W TSE snímek, TR = 2200ms,
TE = 103ms. Vpravo: periodické dýchání vede ke ghosting artefaktu [9].
2.2.2 Ghosting artefakt, difuzní obrazový šum („blurring, smearing“)
Ghosting artefakt je zpu˚soben pravidelnými periodickými pohyby, nejcˇasteˇji tokem CSM, sr-
decˇní kontraktilitou cˇi cévní pulzací. Jedná se o stejneˇ vzdálené repliky pulzující struktury, jejichž
velikost je úmeˇrná amplitudeˇ pohybu a intenziteˇ signálu pocházejícího z pohyblivé tkáneˇ. Artefakt
je s rostoucí vzdáleností od pohyblivé struktury zeslabován. Mu˚že být reprodukován i mimo oblast
anatomické tkáneˇ v rozsahu stejného FOV [8, 27].
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Obrázek 2.2.3: Vznik artefaktu beˇhem inspiria a exspiria. Nádech (cˇárkovaneˇ), výdech (barevneˇ) [18].
Srdecˇní aktivita zpu˚sobuje signálovou ztrátu v oblasti srdce a v obklopujících strukturách. Ghos-
ting artefakt vyvolaný pulzující cévou lze poznat dle podružných struktur odpovídajících pru˚rˇezu a
tvaru cévy [10]. Problematika pulzacˇních artefaktu˚ a eliminacˇní metody GMN jsou vysveˇtleny po-
drobneˇji v kapitole o pru˚tokových jevech.
Matematickou formulaci pro výpocˇet vzdálenosti ghosting artefaktu (GD = „ghosting distance“)
v pixelech od jejího agens lze navzdory zdánliveˇ komplexní fyzikální povaze vyjádrˇit za prˇedpokladu
striktní periodicity následovneˇ:
GD =
TR · NPE · NEX
Tp
= ST · fp [px] , (2.2.2.1)
kde fp odpovídá frekvenci daného pohybu. Pulzacˇní frekvenci aorty lze považovat za stejnou jako u sr-
decˇní kontraktility. Jedna sekunda je tedy jedna perioda pohybu, pakliže srdce tepe frekvencí 60 bpm.
Prˇi parametrech TR = 500ms, NEX = 1, NPE = 256 je velikost ghosting artefaktu dána rovnicí:
GD =
0.5 ·256 ·1
1
=
128
1
= 128px .
V daném obraze tak budou zobrazeny 2 repliky ghosting artefaktu (u dvojnásobné srdecˇní frek-
vence pak získáme pouze jednu repliku).
Vzdálenost mezi jednotlivými replikami se meˇní se smeˇrem pohybu, amplitudou a periodicitou
vztaženou k intervalu vzorkování ve smeˇru GPE (TR). S amplitudou pohybu se tak prˇímoúmeˇrneˇ meˇní
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intenzita replikace. Struktury mohou být sveˇtlé cˇi tmavé, prˇicˇemž záleží na fázi pulzující krve s ohle-
dem na fázi struktur v pozadí. Jsou-li všechny tkánˇové struktury ve fázi, pak bývá artefakt zesveˇtlen,
a naopak.
Aperiodický pohyb zpu˚sobuje rozptýlený obrazový šum („blurring“ nebo „smearing“). Pohyb
okem (obr. 2.2.4 vlevo) je zobrazen podél celé osy GPE, acˇkoliv se pohyb samotný uskutecˇnˇuje
na velmi malé ploše [8, 16, 29].
Obrázek 2.2.4: Srovnání „ghosting“ a „smearing“. Zleva: Smearing na FLAIR snímku vlivem pohybu
ocˇního bulbu [1]. Snímek hrdla, ghosting artefakt vlivem krcˇních tepen a žil [1]. Snímek hrudní oblasti
s periodickým dýcháním a ghosting artefaktem [25].
Metody eliminace pohybových artefaktů Podrobný popis jednotlivých metod pro eliminaci
pohybových artefaktu˚ není prˇedmeˇtem této práce, cˇtenárˇ si je však mu˚že nastudovat v jedné z teˇchto
dokonale zpracovaných publikací: [15, 23, 24, 32, 33].
Úprava zobrazovacích parametrů Modifikací základních parametru˚ každého vyšetrˇení lze do-
cílit požadované eliminace. Zvýší-li se TR, NPE, nebo NEX, pak lze zamezit zobrazení replik v dané
oblasti zájmu s prˇípadným zkrácením velikosti matice ve smeˇru GPE. Je-li FOV prˇíliš malé, repliky
mimo FOV mohou být aliasingem prˇeneseny do obrazu [8]. U moderních prˇístroju˚ se využívá tzv.
„view-reordering“ („phase-reordering“) techniky, kde jsou vektory k-prostoru usporˇádány tak, aby
sousedící datové body na okrajích FOV byly co nejméneˇ fázoveˇ odlišeny.
Synchronizace sekvencí Je-li pohyb dostatecˇneˇ periodický, pak je možné synchronizovat sek-
venci s pohybem (dechovým nebo srdecˇním cyklem). GRE sekvenci lze také využít pro zmírneˇní
efektu intradurálního pohybu CSM na T2W snímcích [12].
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LOTA (LOng Term Averaging Method) Jedná se o složkový algoritmus TSE sekvencí, kdy
je pru˚meˇrovací perioda (cca 150 ms) využívána pro nekolikanásobnou akvizici. LOTA neprodlužuje
dobu meˇrˇení, acˇkoliv mu˚že být u konkrétních prˇípadu˚ prodloužena doba obrazové rekonstrukce.
Obrázek 2.2.5: Rekonstrukce snímku abdomenu pomocí LOTA algoritmu (aperiodický pohyb) [25].
Záměna GFE a GPE Zámeˇnou smeˇru˚ kódování dojde k prˇetocˇení artefaktu na jinou cˇást snímku,
veˇtšinou o ±90◦. U sagitálního zobrazování lumbální páterˇe je GFE nastaveno ve smeˇru osy „z“ zob-
razovacího prostoru. GPE tedy prˇedstavuje A-P smeˇr (osu „y“). Pulsacˇní artefakt z aorty podél smeˇru
GPE zpu˚sobuje degradaci snímku ghosting artefaktem. Zámeˇnou referencˇních os dojde k efektivnímu
odstraneˇní artefaktu˚ z oblasti zájmu. Rovneˇž se tato metoda dá využít u zobrazování kolene pro eli-
minaci artefaktu z podkolenní cévy [13].
EKG hradlování (cardiac triggering, cardiac gating, ECG-guided MRI) Prˇi zobrazování
srdce nebo veˇtších cév je možné provést synchronizaci akvizice kroku˚ fázového kódování v urcˇitých
cˇasových okamžicích, kdy se pohyblivá tkánˇ (srdce) nachází ve stejné pozici, která je vyhodnoco-
vána bud’ pomocí 4-svodového EKG nebo pulsním oxymetrem. Systém detekuje vrchol R a skenuje
s urcˇitým zpoždeˇním na základeˇ EKG krˇivky. Jedná se o povinnou techniku u neˇkolika sekvencí
(black-blood imaging, koronální zobrazování, kardiální perfuze), ale také v MRA (krevní tok, CSM
tok, TOF zobrazování periferních vaskulárních struktur). Efektivní doba TReff. je dána srdecˇní frek-
vencí. Jasný a zárˇivý signál, viditelný na prvním snímku po R vlneˇ, je zpu˚soben T1 relaxací spinu˚
z prˇedcházejícího srdecˇního cyklu („flashing“ efekt) [22, 28, 34].
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Obrázek 2.2.6: Zámeˇna kódovacích smeˇru˚ pro prˇemísteˇní pohybového artefaktu [25].
Srdeční kompenzace Beˇhem této kompenzacˇní techniky, acˇkoliv méneˇ efektivní než EKG hradlo-
vání, je kontinuálneˇ nahrávána EKG krˇivka soucˇasneˇ s nábeˇrem dat. Posléze jsou data retrospektivneˇ
usporˇádána pro eliminaci artefaktu. Diastola srdecˇního cyklu prˇedstavuje stav minimálního pohybu
srdce, a proto je nábeˇr centrálních dat k-prostoru prˇi GPE provádeˇn práveˇ v tuto dobu, zatímco okra-
jové rˇádky k-prostoru jsou nabírány prˇi systolické pu˚lvlneˇ [28].
Respirační hradlování („respiratory gating“, „respiratory triggering“) Hradlování respiracˇ-
ního cyklu mu˚že pomoci prˇi eliminaci ghosting a blurring artefaktu z pohybu bránice. Nevýhodou
je neefektivnost metody v du˚sledku omezeného pocˇtu nabíraných cˇástí dechového cyklu pro tvorbu
snímku, a tím také prodloužení doby akvizice a TR intervalu˚. Jedná se o synchronizaci TR doby s peri-
odicitou dýchání. Veˇtšinou se využívá spíše u sekvencí s dlouhým TR (T2W nebo PDW zobrazování).
TReff. je tedy závislé na pacientoveˇ dýchání a pocˇtu respiracˇních intervalu˚. Tuto metodu nelze využít
u T1W SE zobrazování nebo GRE sekvencí. Existují však specielneˇ vytvorˇené sekvence pro kontinu-
ální sken s pevneˇ stanoveným TR a zárovenˇ monitorováním dechové krˇivky [22, 27, 28].
Prˇedpokládejme, že pacient dýchá s ustálenou rychlostí 20 nádechu˚ za minutu. V tomto prˇípadeˇ
je respiracˇní R-R interval dlouhý 3 s. Prakticky pouze 900 ms, tedy 30% respiracˇního intervalu, mu˚že
být použito pro efektivní nábeˇr dat, avšak s omezeným pocˇtem snímku˚. Je-li potrˇeba nabrat 30 rˇezu˚
a situace umožnˇuje pouze 20, musí být zdvojnásoben R-R interval a TReff. je tedy 6 s. Výsledkem je
výrazné zlepšení SNR a pacient není zateˇžován kontrolovaným apnoe [28].
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Obrázek 2.2.7: Schéma EKG triggeringu. R vlna je využívána jako iniciacˇní bod pro vyslání RF
impulzu. Veˇtšinou je tedy jeden krok GPE nabírán beˇhem jednoho srdecˇního stahu. T1 kontrast je
založen na R-R intervalu a není tolik závislý na definovaném TR [15].
Respirační kompenzace U aperiodického dýchání je tato metoda efektivneˇjší, než respiracˇní
hradlování. Kroky fázového kódování jsou synchronizovány s respiracˇním cyklem. Centrální rˇádky
k - prostoru jsou nabírány tehdy, když amplituda pohybu je nejnižší a periferní rˇádky tehdy, je-li pe-
rioda nejvyšší. Centrální rˇádky prˇedstavují kontrast a tvar snímku, kdežto periferní rˇádky zajišt’ují
kvalitu na okrajích, a tak jsou snímky na okrajích veˇtšinou zakalené. Doba skenu je však minimalizo-
vána.
ROPE (Respiratory Ordered Phase Encoding) Zahrnuje monitorování pacientova respiracˇ-
ního cyklu pomocí vlnovcového kompenzátoru na bázi meˇchu. Výhoda této metody spocˇívá v sig-
nálové akvizici v postupném sledu bez vmezerˇených cˇasových intervalu˚; dokonce je tato metoda
nezávislá na konkrétním definování TR, cˇímž umožnˇuje prˇizpu˚sobení pro co nejkratší ST [1].
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Obrázek 2.2.8: EKG hradlování. Krátkoosé vyobrazení srdce bez EKG triggeringu (vlevo) a s EKG
triggeringem (vpravo) [15].
Obrázek 2.2.9: Konvencˇní T2W TSE axiální snímek s respiracˇním hradlováním. Vlevo: výrazné ghos-
ting artefakty. Vpravo: Zlepšení po korekci pohybu pomocí BLADE (PROPELLER) sekvence [35].
Saturační techniky Prostorová presaturace se využívá prˇedevším u pulzacˇních artefaktu˚. Presatu-
racˇní impulzy mohou také redukovat polykání nebo dechový artefakt, pokud je pohyblivá struktura
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(zárˇivá subkutánní abdominální tkánˇ) mimo oblast zájmu. „Fat sat“ techniky jsou rovneˇž hojneˇ vyu-
žívány a potlacˇují tukovou tkánˇ i v mediastinu, mesenteriu cˇi retroperitoneu [1, 27]. Saturacˇní pásy
mohou být využity pro korekci pacientova nechteˇného pohybu. V sagitálním zobrazování páterˇe jsou
prˇední a zadní impulzy aplikovány pro redukci pohybu z polykání, srdecˇního tepu a dýchání [28].
Navigační echa Nadbytecˇné signálové odezvy, které nejsou fázoveˇ kódovány, jsou nabírány pro
identifikaci polohy bránice. Vertikální cˇára soustrˇedeˇná na okraji bránice je získána díky dveˇma GSS
impulzu˚m v ortogonální rovineˇ a frekvencˇnímu kódování ve smeˇru pohybu. Díky známé pozici brá-
nice lze spoušteˇt akvizici nebo upravit fázové posuny v prvotních datech prˇed rekonstrukcí snímku.
Jsou vhodnou technikou prˇi zobrazování abdominální oblasti a koronálních cév [16].
Povrchové cívky, singálové průměrování Nedávný zrod paralelních zobrazovacích metod po-
skytuje nové zpu˚sovy redukce pohybových artefaktu˚ pru˚meˇrováním více informací z neˇkolika cívek.
Podobneˇ mohou povrchové cívky být využity pro zaostrˇení snímku na nepohyblivou oblast [28].
Medikamenty (sedativa, imobilizační látky) Strˇevní a žaludecˇní peristaltika, jakož i jakýkoliv
samovolný pohyb, mu˚že být eliminován aplikací uklidnˇujících antiperistaltických léku˚ a spasmoly-
tických prˇípravku˚ (buscopan – butylscopolamin, glukagon) nebo použitím velmi rychlých sekvencí
(HASTE, SSFSE) [1]. Nedobrovolný pohyb nelze zastavit pacientovou vu˚lí – du˚vodem mu˚že být
mentální onemocneˇní cˇi neurodegenerativní proces (Parkinsonova nemoc, Huntingtonova choroba).
Sedativa cˇi anestetika bývají aplikovány prˇedevším malým deˇtem pro uklidneˇní, poprˇípadeˇ nemoc-
ným lidem s bolestmi [22].
Instrukce, fixace Tyto metody jsou efektivní u rychlejších sekvencí a jedná se prˇedevším o slovní
pokyny pacientovi. Pro zmírneˇní strˇevní peristaltiky lze také pacientovi prˇedem narˇídit, aby alesponˇ
4 hodiny prˇed samotným vyšetrˇením nejedl. Fixaci lze provést pomocí bandáže, která ovšem mu˚že
vyvolat nepohodlí pacienta, a pu˚sobit kontraproduktivneˇ [1, 34].
Kontrolované apnoe Metoda zadržování dechu je úcˇinná u GRE sekvencí nebo prˇi ST < 30s.
Toto zobrazování umožnˇuje nahrát rˇadu snímku˚ beˇhem docˇasné imobilizace respiracˇního pohybu a
vykazuje lepší výsledky než algoritmy respiracˇní kompenzace. Metodu však lze využít pouze u fy-
zicky zdatných pacientu˚ s dostatecˇnou VKP.
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2.2.3 Magický úhel
Fenomén magického úhlu vzniká ve všech tkáních, které mají anisotropické usporˇádání kolagen-
ních vláken (v hyalinních chrupavkách, ve vazivu, šlachách, nervové tkáni a menisku). Krátká rela-
xacˇní doba T2 v chrupavce je závislá na dipolární orientaci molekul vody, které jsou vázané v ko-
lagenních makromolekulách. Podíl vody v chrupavce se pohybuje od 76 % v hlubších vrstvách až do
84 % v povrchových vrstvách. Histologicky je hyalinní chrupavka složena z více vrstev (povrchová,
prˇechodová, hluboká radiální a zvápenateˇlá), které se liší od vrstev pozorovaných MR skenerem. Na
mikroskopické úrovni jsou kolagenní fibrily v hlubokých vrstvách chrupavek usporˇádány kolmo na
subchondrální kost, zatímco více na povrchu jsou orientovány paralelneˇ s kloubním povrchem. Tato
stavba vyvolá v urcˇité prostorové orientaci vzhledem k ose hlavního magnetického pole B0 prodlou-
žení relaxacˇní doby T2 a efekt magického úhlu (signálová intenzita je nejnižší v úhlech 0◦ a 90◦ a
nejvyšší prˇi cca 55◦) [1, 12, 22, 27, 34].
Intenzita signálové zmeˇny, vyvolané efektem magického úhlu, se meˇní podle nastaveného TE.
Maximální hodnoty dosahují pro relativneˇ nízké TE (rˇádoveˇ T2) a snižuje se s prodloužením TE.
U T1W a PDW obrazu˚ je však doba TE velmi krátká, a proto dochází u kolagenních struktur k cˇas-
tému zvýšení signálové intenzity. Artefakt magického úhlu je nezávislý na hloubce chrupavky, stejneˇ
jako isotropické struktury tkání nejsou závislé na orientaci vu˚cˇi meˇrˇicímu RF svazku. Zvýšený signál
a nehomogenní signálové rozložení kloubní chrupavky zpu˚sobené artefaktem nesmí být zameˇneˇny
s degenerativními zmeˇnami v kloubní strukturˇe [22].
V MR zobrazování bývá cˇasto vyšetrˇován musculus supraspinatus (sval nadhrˇebenový), který
ovládá pohyb ramene (viz obr. 2.2.10). Du˚sledky magického úhlu ve zdravých tkáních se mohou
podobat signálovým abnormalitám zpu˚sobeným degenerativními procesy nebo parciálním rupturám
a vést tak k obtížnostem prˇi stanovení diagnózy. Magický úhel nemá témeˇrˇ žádný vliv na T1W ob-
razy, a proto se doporucˇuje použít T1 zobrazování, prˇípadneˇ upravit polohu pacienta. Magický úhel
mu˚že být za jistých podmínek využit pro zobrazení šlach a úponu˚ s kladným kontrastem, což umožní
klasickou analýzu prˇi T1W a T2W zobrazování. Rovneˇž jej lze aplikovat pro studie po administraci
kontrastní látky [1, 12, 22, 27, 34].
Matematické odvození velikosti magického úhlu vyplývá z rovnice Hamiltoniána. Jádro umís-
teˇné v magnetickém poli má spinovou rotaci s magnetickým momentem (µ). Jsou-li dva magnetické
spiny (⃗I1 a I⃗2) oddeˇleny polohovým vektorem (⃗r), pak je interakcˇní energie mezi dveˇma magnetickými
dipóly (µ⃗1 a µ⃗2) dána rovnicí:
E =
µ0
4π
[(µ⃗1 · µ⃗2)r−3−3(µ⃗1 · r⃗)(µ⃗2 · r⃗)r−5] , (2.2.3.1)
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Obrázek 2.2.10: Vlevo: supraspinální ramenní šlacha na MR ar-
trogramu vykazuje lehce zvýšenou intenzitu signálu na PDW ob-
raze kvu˚li magickému úhlu (šipka). Vpravo: tuková suprese T1W
obrazu, kde sinoviální tekutina unitrˇ ramenního kloubu vypadá
zesveˇtleneˇji kvu˚li instilaci dilucˇního roztoku gadolinia pro MR
artrografii [22].
Obrázek 2.2.11: Snímek dlaneˇ;
pevneˇ vázaný kolagen ve šla-
chách pod úhlem cca 55◦ vzhle-
dem k B0 se zobrazí zárˇiveˇ [1].
kde µ0 je konstanta permeability (µ0 = 4π×10−7 H · m−1). Jsou-li oba dipóly souhlasneˇ orientovány
vzhledem k r⃗, pak
(µ⃗1 · r⃗)(µ⃗2 · r⃗) = (µ⃗1 · µ⃗2)r2 · cos2 φ ,
a proto
E =
µ0
4π
(µ⃗1 · µ⃗2)r−3 · [1−3 cos2 φ ] ,
kde µ⃗1 · µ⃗2 = µ1 ·µ2, protože magnetické momenty jsou paralelní. Z toho du˚vodu je energie magnetic-
kých dipólu˚ závislá na úhlu φ jejich orientace vu˚cˇi B0. Magický úhel je tedy hodnota, která odpovídá
úhlu prˇi (1−3 · cos2 φ) = 0:
φ = arccos
1√
3
= 54.735◦ .
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2.3 Nehomogenita RF pole
Hledání prˇícˇin artefaktu˚ spojených se superponovaným cizorodým RF polem na snímku prˇed-
stavuje nespocˇet složitostí. Odborná literatura se v této souvislosti odkazuje na výrobce a v mnoha
praktických prˇípadech bývá povoláván zejména aplikacˇní technik. Du˚ležitým úkonem je zajišteˇní
kompatibility pomocných vyšetrˇovacích prˇístroju˚, soucˇasneˇ se nacházejících v MR vyšetrˇovneˇ. Sou-
hrnneˇ lze za rˇešení považovat dokonalou kalibraci MR prˇístroje. Specificky koherencˇní artefakty spa-
dají do trˇídy nežádoucích RF jevu˚ na snímku, které mají ru˚zný vzhled v závislosti na typu aplikované
techniky vyšetrˇení. Produkovány jsou RF impulzy, které vyvolávají prˇícˇnou magnetizaci udávající
signálu nežádoucí parazitickou složku.
2.3.1 RF šum, náhodná RF interference
Radiofrekvencˇní impulzy MR prˇístroju˚ a precesní frekvence spinu˚ jsou ovlivneˇny elektrickými
zarˇízeními (TV, rádia, mobilní telefony, kontrolní elektronika, elektromotory), které vydávají inter-
ferencˇní signál do MR systému, jenž je zesílen a nejcˇasteˇji projekcˇneˇ zobrazen ve smeˇru GFE. Šum
se mu˚že projevit jako ru˚znotvarý film superponovaný naprˇícˇ beˇžnou anatomickou strukturou. Vzhled
externí interference závisí na rozdílu mezi a frekvencˇní vysílacˇe a BW prˇijímacˇe u konkrétní sekvence
(obr 2.3.1). Úzkopásmový šum je replikován kolmo na smeˇr GFE, kdežto širokopásmový šum poškodí
snímek vážneˇji. Nejcˇasteˇjším zdrojem šumu je beˇžný sít’ový distribucˇní AC signál s frekvencí 50 Hz
(v USA 60 Hz). Hlavním krokem pro eliminaci šumové interference je správná elektroinstalace a do-
konalé RF stíneˇní (Faradayova klec). Prˇi konstrukcˇních úpravách vyšetrˇovny mu˚že dojít k pru˚razu
nových RF polí vlivem vyvrtaných deˇr pro kabelové svody, a proto je žádoucí bezchybné konstrukcˇní
provedení [1, 18, 24, 29].
2.3.2 RF nehomogenita (aymetrický jas, „star“ artefakt)
Nehomogenita RF pole mu˚že pramenit z celé rˇady faktoru˚ (selhání RF cívky, neuniformní pole
B1, prostor mezi vodicˇi v cívce, nerovnomeˇrné rozložení vinutí, filtrace). Prˇi selhání RF cívky (její
nadmeˇrné nabití) obsahují MR snímky asymetrické variace signálové intenzity.
Veˇtší kovové implantáty v pacientovi zaprˇícˇiní distorze RF pole. Implantáty absorbují RF energii
a okolní tkáneˇ nejsou vystaveny správnému FA. Signály jsou redukovány a vznikají struktury podobné
susceptibilním artefaktu˚m. RF nehomogenitou jsou ovlivneˇny jak GRE, tak SE sekvence [8, 29].
Nekoherentní signálový úpadek podél osy GPE je zpu˚soben filtry, které zasahují prˇíliš blízko
k signálové obálce – neˇkteré ze signálových složek jsou proto smazány. Podobný artefakt mu˚že vznik-
nout ve smeˇru GSS.
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Obrázek 2.3.1: Externí RF interference. Vlevo: artefakt z elektrického zdroje mimo MR vyšetrˇovnu.
Uprostrˇed: interference kvu˚li prˇenosnému prˇístroji ve vyšetrˇovneˇ beˇhem meˇrˇení [24]. Vpravo: Axiální
T2W obraz ukazuje radiofrekvencˇní šum pocházející z monitorovacích jednotek [1].
„Star“ artefakt je du˚sledkem RF energie potrˇebné pro vychýlení protonu˚ o 90◦ a 180◦ ve smeˇru
GSS. Mu˚že být rovneˇž zpu˚soben systémovým šumem nebo RF znecˇišteˇním ve vyšetrˇovneˇ (obr. 2.3.2).
Du˚vodem mohou být závadné elektronické soucˇástky, uvolneˇná prˇipojení RF cívek nebo sít’ový AC
šum. Jasný signál s rozptýlenou strukturou, snižující intenzitu naprˇícˇ snímkem, se mu˚že projevit také
jako pruh. Tvar artefaktu je závislý na pozici pacienta vzhledem k prˇícˇné rovineˇ zobrazování. Prˇi
zobrazení hveˇzdice by meˇl výrobce upravit systémový software [8].
2.3.3 Zipovitý artefakt, průraz RF vlny
Diskrétní pruhy šumu sveˇtlých a tmavých odstínu˚ umísteˇné paralelneˇ na smeˇr GFE a kolmo na
smeˇr GPE (v nulové fázi) jsou charakteristickým projevem zipovitého artefaktu. Problémem nemusí
být personálem detekovatelný (RF signál vstupující do vyšetrˇovny prˇi pootevrˇených dverˇích). Širo-
kopásmové RF signály degradují kvalitu snímku kompletneˇ, kdežto úzkopásmové signály se projeví
lineárními cˇárami naprˇícˇ snímkem.
Parazitní RF signál mu˚že pocházet ze statické elektrˇiny na bavlneˇné prˇikrývce pacienta nebo
z RF šumu z defektní žárovky ve vyšetrˇovneˇ. Šírˇka a pozice artefaktu závisí na frekvenci a BW
externího signálu.
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Obrázek 2.3.2: „Star“ artefakt uprostrˇed snímku [19]. Od artefaktu centrálního bodu se liší nápadným
pruhovitým rušením, vycházejícím z bodu s vyšší intenzitou.
Další možnou prˇícˇinou je RF signál z anesteziologického monitoringu jako pomocný nástroj pro
vyšetrˇení, hlavneˇ když jeho soucˇástí jsou kovové svody procházející vedením do vyšetrˇovny. Arte-
fakty bývají odstraneˇny sekvencˇním algoritmem pro fázovou alternaci RF impulzu˚. Navzdory vyso-
kým porˇizovacím cenám se doporucˇuje využívat výhradneˇ MR kompatibilní prˇístrojovou techniku
[9, 14, 19, 29].
Ojedineˇle pochází RF signál z poškozených cˇástí MR systému a replikované pruhy jsou kohe-
rentní. Artefakt se tak mu˚že zobrazit jako zárˇivý bod uprostrˇed snímku (podobnost se „spike“ arte-
faktem). Dalším ojedineˇlým prˇípadem je RF signál nesený v hlavním vedení, který zpu˚sobí 50 Hz
modulaci a je zobrazen jako pravidelneˇ oddeˇlené série pomeˇrneˇ slabých zipovitých struktur [9].
Pru˚raz RF signálu se mu˚že promítnout i ve smeˇru GPE kvu˚li promeˇnlivému úniku RF z MR
cívky. Obcˇas artefakt pokryje 2 až 3 pixely ve vektorové linii, nebo se objeví jako neˇkolikanásobný
ghosting artefakt s nejintenzivneˇjším zobrazením ve strˇedu k-prostoru a na všech snímcích [12, 19].
Na sousledných nábeˇrech je potrˇeba zameˇnˇovat fázi excitacˇních RF impulzu˚ o 180◦ tak, aby pru˚-
meˇr všech fázoveˇ alternovaných akvizic v podstateˇ eliminoval tento artefakt. Externí zdroje RF polí
je nutné odstranit, oveˇrˇit správné uzavrˇení vstupních dverˇí do vyšetrˇovny, kde je modalita umísteˇna, a
obvykle je nutná verifikace kvality zabudování. Odstíneˇní vyšetrˇovny beˇžneˇ vyžaduje: 100 dB zesla-
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bení prˇi 100 MHz u 1.5 T magnetu; 100 dB zeslabení prˇi 150 – 170 MHz u 3.0 T magnetu [8, 10, 14].
Obrázek 2.3.3: Zipovitý artefakt ve smeˇrech GFE a GPE [1].
Obrázek 2.3.4: Pru˚raz RF signálu v du˚sledku nedovrˇených dverˇí vyšetrˇovny. Umísteˇní pruhu je dáno
velikostí superponované frekvence cizorodého signálu [1, 9, 16, 19, 34].
2.3.4 Annefact (cusp) artefakt, feather artefakt
Tento jev se vyznacˇuje jasným signálem tvaru kartácˇe, rozprostrˇeného veˇtšinou uprostrˇed snímku
ve smeˇru GPE. Vzniká stimulovanými echy z oblasti mimo FOV na optimálním zapnutím jedné cˇi více
prˇijímacích cívek. Jedná se o relikt nelinearity RF pole v kombinaci s prostoroveˇ se meˇnícím magne-
tickým polem na konci gradientu (obr. 2.3.5). Nejvíce jsou tyto artefakty pozorovány na koronálním
a sagitálním FSE snímku páterˇe nebo pánve. Neˇkdy mohou být redukovány do jednoduchého shluku
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bodu˚ poblíž strˇedu snímku, a pak jsou oznacˇovány jako „star“ artefakt. Aktivní úsek gradientní cívky
musí být prostoroveˇ ve shodeˇ s anatomií pacienta, aby tento fenomén nebyl vyvolán [19].
Obrázek 2.3.5: Cusp artefakt vzniklý stimulovanými echy mimo FOV [19].
2.3.5 Halo efekt (RF přetížení, RF ztráta dat)
Halo efekt je zpu˚soben prˇetížením dynamického rozsahu prˇijímacˇe, jehož zesílení je nesprávneˇ
nastaveno a obeˇ horní i dolní kritické hodnoty napeˇtí (±Vmax) jsou prˇekrocˇeny. Signál je tak prˇíliš
široký pro rozsah digitalizátoru a informace v centru k-prostoru jsou ztraceny („data-clipping“). Sní-
mek vypadá „bledeˇ a vypraneˇ“, kdy jeho strˇed je tmaveˇ šedý s velmi zárˇivým pozadím. U skenu˚
s kontrastními látkami mu˚že být signál veˇtší než je prˇedpokládáno kvu˚li prˇekrocˇení parametru˚ kalib-
racˇního skenu post-kontrastním signálem. U moderních systému˚ s automatickou kalibrací se jedná se
o ojedineˇlý artefakt a objevuje se spíše tehdy, kdy je rozsah prˇijímacˇe nastavován manuálneˇ. Vyhnout
se lze tomuto artefaktu rutinním prˇedskenem, který nastaví zesílení vysílacˇe a prˇijímacˇe vhodneˇ ka-
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libracˇní sekvencí s nulovým fázovým kódováním pro vytvorˇení maximálního dosažitelného signálu
[9, 16, 19, 29, 34].
Kalibrace zahrnuje prizpu˚sobení zesílení prˇijímacího zesilovacˇe s ohledem na maximální hod-
notu signálového echa beˇhem skenu. Je-li hodnota zeslabovacˇe prˇíliš nízká (zesílení je tedy nastaveno
prˇíliš vysoko), pak signál prˇetíží ADC a dojde ke ztráteˇ dat. Kroky fázového kódování tvorˇí nejvyšší
vrcholy MR signálu s nízkými hodnotami v centru k-prostoru, a proto halo efekt poškozuje kontrast
snímku. Je-li zeslabovacˇ nastaven prˇíliš vysoko, pak je zesílení nedostatecˇné a snímek je zašumeˇný
[19].
Obrázek 2.3.6: Prˇetížení RF prˇjímacˇe [19].
Obrázek 2.3.7: Vlevo: halo efekt zpu˚sobený prˇetížením ADC u CE skenu [9]. Uprostrˇed: prˇíklad halo
efektu, zpu˚sobeného prˇekrocˇením rozsahu RF zesilovacˇe, na fantomu [16]. Vpravo: halo efekt s jinou
hladinou kontrastu [19].
2.3.6 FID artefakt
Jedná se o artefakt ve smeˇru GFE prˇícˇinou nedokonalého 180◦ RF impulzu v SE sekvencích.
Pozice ve smeˇru GPE je nabírána drˇíve než je vyslán 180◦ RF pulz a není tak v artefaktu promítnuta.
FID z protonu˚ vystavených méneˇ než 180◦ FA, které jsou umísteˇné na okraji FOV, vytvárˇí signálový
prˇíspeˇvek beˇhem vzorkovací periody ADC. Výsledkem je linie konstatní fáze naprˇícˇ snímkem. 180◦
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Obrázek 2.3.8: Špatná kalibrace prˇijímacˇe. Vlevo: beˇžný snímek. Vpravo: stejný snímek se signálem
dvojnásobneˇ prˇevyšujícím amplitudu vstupního napeˇtí pro ADC. Zvýšený signál v pozadí (šipky) a
zmeˇny v kontrastu [24].
impulz je pozmeˇneˇn interferujícími složkami FID po excitaci 90◦ impulzem (obr. 2.3.9). Prˇedcházení
tomuto signálovému prˇekrytí je možné dosáhnout zveˇtšením doby TE mezi impulzy nebo zúžením
90◦ RF impulzu v cˇasové doméneˇ prˇi zveˇtšení BW (zveˇtšením tloušt’ky rˇezu) [1, 14].
SE sekvence se využívá pro produkci T1W a T2W snímku˚ a skládá se ze dvou impulzu˚. Série
trˇech RF impulzu˚, jako je presaturacˇní impulz s následnou dvojicí 90◦–180◦ nebo dokonce 90◦–180◦–
180◦ trio, mohou generovat množství signálových odezev, jejichž pocˇet (zpravidla 4–5) je závislý na
dobách TE mezi jednotlivými impulzy. Tyto podružné, odlišneˇ vážené signálové odezvy obsahují
všechny informace o frekvencích primárních odezev a jsou-li fázoveˇ kódovány, mohou také produko-
vat zcela jiný snímek [24].
Lineární fázové cyklování (fázová modulace), tedy zmeˇna fáze RF impulzu u jednotlivých RF
emisí za sebou, mu˚že prˇemístit artefakty FID nebo stimulovaného echa, které nejsou fázoveˇ kódo-
vány, na okraj FOV, kde mohou být vymazány odstraneˇním neˇkolika rˇádku˚ na okraji snímku. Dle
teorému o Fourieroveˇ transformaci fázoveˇ modulovaných dat provedou lineární fázové modulace po-
sun rekonstruovaného snímku v FOV. Fázová modulace je technikou používanou prˇedevším v MR
spektroskopii za úcˇelem eliminace DC a FID artefaktu˚ (viz [15]).
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Obrázek 2.3.9: Schématické vysveˇtlení FID prˇíspeˇvku [1].
2.3.7 Stimulované echo
Artefakt stimulovaného RF signálu vypadá jako úzký cˇi široký pás šumu v centrální cˇásti snímku
podél smeˇru frekvencˇního kódování, typicky u FSE sekvencí v MR spektroskopii. Mechanismus
vzniku je podobný jako u FID artefaktu. V tomto prˇípadeˇ nedokonalosti RF impulzu˚ prˇilehlých
snímku˚ stimulují echo, které nemusí být fázoveˇ kódováno, a tak se po zpracování objeví uprostrˇed
obrazu ve smeˇru GFE (obr. 2.3.10) [1].
Pro rozfázování prˇícˇné složky magnetizace sekundárneˇ stimulovaného echa se využívají dveˇ
metody. První je dodatecˇný gradientní impulz s vysokou amplitudou (tzv. „spoiler“), aplikovaný neˇ-
kolikrát beˇhem sekvence. Okamžik, ve které je tento gradient aplikován, závisí na konkrétním úcˇelu
a velikosti TE. Trvání takového gradientu zpravidla pokrývá 30–50 % doby jedné akvizicˇní smycˇky.
Druhou možností je tzv. RF spoiling. Prˇi beˇžné akvizici dat jsou RF impulzy aplikovány s kon-
stantní fází nebo s 180◦ fázovou alternací (+90◦, −90◦, +90◦, ...). RF spoiling spocˇívá ve fázové
variaci odlišneˇ od standardizované posloupnosti ±90◦ nebo ±180◦. Primární signálová echa se se-
cˇtou koherentneˇ, zatímco jiná echa nikoliv. Je-li použito dostatecˇneˇ velkého pocˇtu fázových variací,
pak se nechteˇná echa zpru˚meˇrují a veˇtšinou navzájem vyruší díky sofistikované technice fázové mo-
dulace RF vysílacˇe. [24].
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Obrázek 2.3.10: Frekvencˇní prˇíspeˇvek nežádoucích signálových odezev produkuje pásovité útvary na
snímku [24].
2.4 Hlavní magnetické pole B0
Artefakty spojené s hlavním magnetickým polem jsou obvykle zpu˚sobeny magnetickými neho-
mogenitami a neuniformním rozložením intenzity magnetického pole. Du˚vodem mu˚že být nesprávné
vyvážení RF cívek, environmentální faktory, nebo vzdálené konce krátce vrtaných magnetu˚, vedoucí
k znacˇnému zkreslení na snímcích. Lze je redukovat zobrazováním SE a FSE sekvencemi s použi-
tím 180◦ refokusacˇních impulzu˚. Suprese signálu z tukové tkáneˇ mu˚že zaprˇícˇinit zdroj nehomogenity
pole. Pro minimalizaci problému˚ je du˚ležitá správná kalibrace gradientních cívek, tzv. „shimming“
[1].
2.4.1 Nehomogenita hlavního magnetického pole („blooming“ artefakt)
Jednou z nejcˇasteˇjších potíží spojenou s HW magnetické rezonance je deformace statickým
magnetickým polem. Optimalizace je provádeˇna vždy beˇhem instalace prˇístroju˚, aby bylo zame-
zeno hrubým zkreslením centrálního magnetického pole, zpu˚sobeným kovovým materiálem v bez-
prostrˇední blízkosti magnetu. Pacienti však sami vyvolávají zkreslení kvu˚li neuniformnímu tvaru teˇla
a ru˚znému složení tkání, což mu˚že vyvolat nesourodost obrazového kontrastu, obzvlášt’ u sekvencí
pro tukovou supresi.
Kovové implantáty deformují lokální homogenitu magnetického pole a vyvolají artefakty, podo-
bající se rozsáhlým zakulaceným signálovým ztrátám s vysokým zkreslením intenzity signálu na pe-
riferiích. Tento jev je oznacˇován jako „blooming“ artefakt. Velikost a tvar artefaktu závisí na velikosti,
tvaru, orientaci, složení kovu a na aplikované pulzní sekvenci. Sloucˇeniny titanu a tantalu vyvolávají
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jen úzce lokalizované distorze snímku, zatímco antikorozní ocel produkuje spíše celkové zkreslení.
Zmeˇny v rozložení intenzity na snímku se objevují v prˇípadeˇ, kdy je magnetické pole v urcˇité loka-
liteˇ veˇtší nebo menší než ve zbývající ploše zobrazované struktury (obr. 2.4.1). Prostorová deformace
je du˚sledkem dalekonosných gradientu˚, které i v nehomogenním magnetickém poli zu˚stávají kon-
stantní [8, 29]. Fyzikální opodstatneˇní artefaktu nehomogenity spocˇívá v Maxwellových rovnicích.
Soubeˇžné magnetické pole zpu˚sobuje, že spinové skupiny akumulují dodatecˇnou fázi, která je jak
prostoroveˇ, tak cˇasoveˇ závislá. Soubeˇžné pole mu˚že vyvolat rˇadu dalších obrazových artefaktu˚, jako
je geometrická distorze, ghosting, rozmazání, stíneˇní, aj. [15].
Obrázek 2.4.1: Zkreslení intenzity na T1W axi-
álním snímku lumbální páterˇe [8].
Obrázek 2.4.2: Aneurysmatická cévní svorka
z nerezaveˇjící oceli vyvolává distorzi pole; SE
sekvence [24].
Další prˇícˇinou zkreslení magnetického pole mohou být kovové soucˇástky uvnitrˇ vrtu magnetu.
Rozsáhlost zkreslení obrazu je závislá na specifické zobrazovací technice. GRE sekvence prˇedstavují
nejnevhodneˇjší metodu pro zobrazování, a to kvu˚li funkcˇní závislosti amplitudy signálového echa na
FID (T ∗2 ), prˇicˇemž je ovlivneˇn celkový kontrast snímku. Podobneˇ jako je tomu u efektu˚ magnetické
susceptibility, velmi krátká doba TE umožnˇuje jen cˇástecˇné rozfázování, a vede proto jen k malým
signálovým ztrátám, zatímco u dlouhých TE jsou produkovány artefakty rozsáhlejšího charakteru.
Du˚vodem pro vznik zkreslení snímku prˇi použití sekvencí pro saturaci tuku je povaha impulzu
pro tukovou supresi, který za teˇchto podmínek nemusí saturovat tukovou tkánˇ uniformneˇ a mu˚že do-
konce potlacˇit signál ze spinu˚ vody obsažené v dané tkáni (obr. 2.4.3). U širokých FOV je tento jev
pozorován nejcˇasteˇji na okrajích optimalizovaných cˇástí snímku˚. Doporucˇováno je umístit zobrazo-
vanou cˇást do centrální cˇásti tunelu a provést korekci homogenity pole s pacientem ješteˇ prˇed užitím
saturacˇních impulzu˚ [24].
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Obrázek 2.4.3: Vlevo: nedostatek efektivní saturace tuku (abdominální oblast) [1]. Vpravo: u neho-
mogenního magnetického pole saturují impulzy pro supresi signálu z tuku jen jednu cˇást snímku.
Šipky indikují slabeˇ saturované spinové skupiny [24].
2.4.2 Moiré lemování (zebrovitý artefakt)
Moiré lemování je interferencˇní vzorec zebrovitého charakteru, nejcˇasteˇji se objevující ve 3D
zobrazování u GRE sekvencí na periferii zobrazovaného objemu. Kvu˚li nedostatecˇné kontinuální
homogeniteˇ hlavního magnetického pole dochází k prˇekrývání (aliasingu) signálu˚ o ru˚zných fázích,
které se strˇídaveˇ scˇítají a nulují. Toto zpu˚sobuje kruhovitou až pruhovitou strukturu (obr. 2.4.4 a
2.4.5), srovnatelnou se vzorcem viditelným prˇi pohledu skrz okno se dveˇmi skleneˇnými tabulemi.
Moiré struktury bývají neˇkdy zameˇnˇovány s aliasingem ve smeˇru GPE. Ve vskutecˇnosti však wrap-
around artefakt mu˚že znamenat jen prˇispívající složku. Rˇešením pro eliminaci artefaktu je zveˇtšení
FOV nebo nadvzorkování pro supresi aliasingu, prˇípadneˇ také použití SE sekvence s refokusacˇními
impulzy [10, 16, 29, 34].
2.4.3 Bias field (clonné pole)
Clonící signál je nízkofrekvencˇní a velmi hladký signál, který poškozuje MR snímek obzvlášt’
u starších MR prˇístroju˚. Vzniká kvu˚li nehomogenitám hlavního magnetického pole v MR prˇístroji.
Du˚sledkem je rozmazaný snímek s redukcí vysokofrekvencˇního obsahu snímku (okraje a kontury)
a zmeˇna hodnot intenzity v pixelech tak, že stejná tkánˇ má rozdílné rozmísteˇní odstínu˚ šedi. Kli-
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Obrázek 2.4.4: Prˇíklad moiré interference na koronálním snímku hrudní oblasti [16].
Obrázek 2.4.5: Vlevo: koronální post-gadolinium T1W-FFE snímek s chemickou (spektrální) saturací
tuku a moiré artefaktem (šipky) [1]. Vpravo: Moiré artefakt generovaný umeˇle na prˇístroji Philips
Achieva 1.5 T NOVA DUAL s použitím GRE sekvence. Zobrazovaným objektem je MR kompatibilní
fantom.
nická diagnostika je tak nerealizovatelná. Nehomogenita pole sníží úcˇinnost algoritmu˚ obrazového
zpracování, jako je segmentace a klasifikace kontur nebo jiný algoritmus, založený na prˇedpokladu
prostoroveˇ nemeˇnného snímku. Pro korekci bias pole je tedy nutné modifikovat krok prˇedzpracování,
poprˇípadeˇ upravit algoritmy post-processingu prˇed samotným prˇevedením MR snímku k algoritmi-
zacˇnímu zpracování [1, 36].
Beˇžnou praxí u snímku˚ s nerovnomeˇrnou intenzitou jasu je deˇlení poškozeného snímku sta-
tickým obrazem, prˇedstavujícím odhadovou variaci intenzity osveˇtlení naprˇícˇ snímkem. To stejné
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je možné provést u MR snímku˚ poškozených clonícím signálem. Metoda je nazývána jako povr-
chová aproximace nebo v anglosaské literaturˇe jako PABIC (Parametric Bias Field Correction) cˇi
PSF (Parametric Surface Fitting). Statický snímek je vytvorˇen z poškozeného snímku operací filtru
typu DP. Takový filtr je však velmi obtížné sestavit a optimalizace ostrých kritických frekvencí bez
nad- a podkmitu˚ není lehce dosažitelná, a tak upravený snímek bývá zašumeˇný, s trunkacˇními efekty
na svých okrajích. Pro zlepšení kvality statického snímku je aproximována 2D povrchová rovnice
na datové body vybrané z tohoto snímku a poté je upravená rovnice využita pro generování signálu
clonícího pole. Získaný signál je tak hladší než statický snímek vytvorˇený samotnou filtracˇní ope-
rací pomocí DP filtru a navíc je zpru˚meˇrován šum vzniklý DP filtrací. Aproximace je provedena
pomocí Levenberg-Marquardtova algoritmu pro nelineární identifikaci nejmenších cˇtvercu˚. Pro apli-
kaci aproximace je potrˇeba provést odhad stupneˇ vyhlazenosti signálu clonícího pole, protože metoda
nejmenších cˇtvercu˚ prˇizpu˚sobí nejhladší povrch snímku na dané datové body pomocí zpru˚meˇrování
zbytkových chyb [36].
Obrázek 2.4.6: Vlevo: vážneˇ poškozený snímek clonným polem. Vpravo: upravený snímek pomocí
Levenberg-Marquardtova algoritmu [36].
Druhý prˇístup ukazuje, jak modifikovat fuzzy algoritmus seskupování tak, aby mohl být využit
pro segmentaci MR snímku, poškozeného signálem clonícího pole. Cílem je minimalizovat vzdále-
nosti mezi centry seskupení a datovými body. Vystavení bias pole objektové funkci fuzzy seskupování
poruší konvergenci (zaostrˇování) algoritmu. Rˇešením je pru˚meˇrování prˇíslušných hodnot sousedních
pixelu˚, což tyto obrazové body zesílí s výsledkem seskupení do stejné trˇídy [36].
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Obrázek 2.4.7: Výsledek seskupování ve trˇech trˇídách s použitím klasického a modifikovaného al-
goritmu fuzzy seskupování. Modifikovaný algoritmus (vpravo) pomohl lépe detekovat hrany v obou
prˇípadech [36].
2.5 Magnetická susceptibilita
Susceptibilní artefakty se projevují du˚sledkem variace intenzity magnetického pole gradientu
na mikroskopické úrovni na rozhraní látek s ru˚znou magnetickou susceptibilitou. Magnetická suscep-
tibilita (χm) vyjadrˇuje vlastnost látky být magnetizována cˇi polarizována. Lidské teˇlo obsahuje prˇe-
vážneˇ látky diamagnetické, složené z atomu˚ s nepárovými elektrony, a proto není magnetickou silou
prˇitahováno. Látky se záporným indexem magnetické susceptibility pu˚sobí zeslabovacím úcˇinkem
na okolní magnetické pole (−1 < χm < 0). Mezi diamagnetika patrˇí bismut (též vizmut), meˇd’, du-
sík, vápník a voda, jejíž magnetická susceptibilita je χm =−10−5.
Látky paramagnetické, patrˇící do skupiny lanthanoidu˚, jako cheláty gadolinia, dysprosium; dále
naprˇ. hliník, sice obsahují nepárové elektrony, ale mají nízký index suceptibility – jsou proto velmi
slabeˇ prˇitahovány magnetickým polem (0 < χm ≪ 1). Do této skupiny jsou rˇazeny i neˇkteré formy
hemoglobinu, jako je deoxyhemoglobin, cˇi methemoglobin. Anabolity posledního stádia krvácení
(hemosiderin, feritin) jsou látky obsahující více než 10 000 nepárových elektronu˚, cˇímž jsou oznacˇo-
vány za superparamagnetické se susceptibilitou 100 x až 1 000 x silneˇjší než ostatní paramagnetické
látky.
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Feromagnetické látky jsou silneˇ prˇitahovány magnetickým polem (χm ≫ 1). Patrˇí zde železo,
kobalt, nikl – soucˇásti umeˇlých protéz nebo chirurgických šroubu˚ [1].
Lidské tkáneˇ (jakož i tkáneˇ jiných živocˇichu˚) vykazují diamagnetické chování ve veˇtšineˇ kompo-
nent (kalcium v kostech). Vzduch je prˇekvapiveˇ lehce paramagnetický kvu˚li prˇítomnosti molekulárneˇ
vázaného kyslíku. Ostatní biologické tkáneˇ (svaly, tuk, mozek, játra, voda) jsou slabeˇ diamagnetické
[19, 32].
2.5.1 Kovový artefakt, geometrická distorze
Mikroskopické gradientní výchylky posunou precesní frekvence prˇiléhajících spinu˚, což vede
k silneˇjšímu a rychlejšímu rozfázování. Dojde tak ke špatnému prostorovému umísteˇní signálu v k-
prostoru s výsledkem zárˇivých a tmavých struktur. Ztráta signálu je du˚sledkem lokální nehomogenity
pole, což urychlí prˇícˇnou relaxaci a signálovou odezvu FID.
Efekt susceptibility se zhoršuje s rostoucí intenzitou konstantního B0. Rozsah signálové ztráty
je dán typem kovu a pulzní sekvence (obr. 2.5.1 a 2.5.2). Nejhu˚rˇe se projeví prˇi dlouhém TE, a proto
je trˇeba použít sekvence s refokusacˇními impulzy. U GRE sekvencí vedou lokální rozdíly v B0 in-
tenzitách k nekompenzovanému signálovému výpadku. U EPI snímání jsou sekvencˇní pulzy s velmi
malou BW zodpoveˇdné za dodatecˇné distorze ve smeˇru GPE.
Za metal artefakt je popisována oblast snímku s kompletní signálovou ztrátou, cˇasto i se zárˇi-
vým lemem a geometrickou distorzí. Nejvážneˇjší metal artefakty se nachází na rozhraních tkáneˇ a
kovových implantátu˚ z titanu (metalické stenty, kardiostimulátory, dentální korunky, kloubní protézy,
implantáty); viz obr. 2.5.3.
Distorze mohou být zpu˚sobeny i feromagnetickými prˇedmeˇty na pacientoveˇ teˇle nebo oblecˇení
(zipy). Susceptibilní artefakt lze také prˇirozeneˇ pozorovat na rozhraní ru˚zných tkání (meˇkká tkánˇ –
kost, mozek – vzduch), hlavneˇ v oblastech paranasálních dutin, strˇevních klicˇek cˇi báze lební [14, 17,
18, 22, 26, 27, 32].
Tvar (rozptýlený nebo fokální) a intenzita (vysoká nebo nízká) artefaktu závisí na lokálním ana-
tomickém usporˇádání, síle pole, rozdílech v susceptibiliteˇ, TE a BW ve smeˇru GFE, jak je popsáno
následující rovnicí [19]:
SAS =
∆χm ·B0 ·TE
BW
[px] .
Výpocˇet fázové zmeˇny, zpu˚sobené susceptibilní diferenciací, je dán:
∆ϕsusc = γ ·∆GSS ·TE ,
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Obrázek 2.5.1: Experimentální vyhodnocení vlivu chemického složení kycˇelní protézy na vážnost
artefaktu u ru˚zných sekvencí prˇi B0 = 1.5 T [37].
Obrázek 2.5.2: Vlevo: GRE sekvence, artefakt v nosní dutineˇ (signálová ztráta). Vpravo: distorze
u EPI zobrazování [18].
z cˇehož vyplývá, že velikost susceptibilních artefaktu˚ je prˇímoúmeˇrná délce TE.
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Obrázek 2.5.3: Metal artefakt. Vlevo: rušivý objekt na proximálním cˇlánku prstu [1]. Vpravo: metal
artefakt vlivem umeˇlé meziobratlové ploténky.
Metody eliminace susceptibilního artefaktu: Cˇástecˇnou kompenzací susceptibilních artefaktu˚
mu˚že být snížení intenzity B0, zmenšení ∆GSS, zkrácení TE (prˇi zobrazování T1W a PDW) nebo
zveˇtšení BW ve smeˇru GFE. Zámeˇna smeˇru˚ GFE a GPE modifikuje artefakt pouze pozicˇneˇ [9, 12, 14,
27].
Prˇi selhání všech zmeˇn teˇchto parametru˚ je doporucˇováno provést zobrazování ve všech rovi-
nách, prˇicˇemž se artefakt nemusí v jedné z rovin projevit vu˚bec [19].
GRE a EPI zobrazování je vytvárˇí pro susceptibilní artefakty nejvhodneˇjší podmínky, a proto je
doporucˇováno aplikovat FSE sekvenci (TE = 5-10ms) [1, 10]. V prˇípadeˇ zobrazování se saturací tuku
je uprˇednostnˇována technika STIR [8].
Snímky 2.5.6 demonstrují meˇnící se efekt susceptibility u ru˚zných sekvencí zobrazování pacienta
se zubními rovnátky. U CSE sekvence je T2W snímek kvalitativneˇ horší než PDW kvu˚li menší šírˇce
pásma [1].
U sekvencí SSFP (podle výrobce TrueFISP, FIESTA, balanced FFE) je proveden nábeˇr více data
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Obrázek 2.5.4: Vlevo a uprostrˇed: kovový artefakt na SE z dentální náhrady [9]. Vpravo: signálová
ztráta kvu˚li hemosiderinu okolo kavernózního angiomu v mozku [19].
Obrázek 2.5.5: Srovnání kovového artefaktu (a) s geometrickou distorzí (b) vlivem katetru (SE) [14].
setu˚ s ru˚znou fází excitacˇního RF pulzu („phase cycling“, „phase alternation“). Výpadek signálu je
v obrazech s ru˚znou fází posunut a sofistikovanými rekonstrukcˇními algoritmy je susceptibilní artefakt
potlacˇen.
Existují cíleneˇ vytvorˇené sekvence, jako je VAT (View Angle Tilting) technika pro redukci
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susceptibilního artefaktu ve 2D zobrazování. Pro eliminaci artefaktu ve smeˇru GSS je využíváno tech-
niky SEMAC (Slice Encoding Magnetic Artifact Compensation), založené na 2D FSE sekvenci, a
MAVRIC (Multi-Acquisition Variable Resonance Image Combination), sestávající z kombinace sek-
vencí 3D FSE a VAT. Technika zvaná MARS (Metal Artefact Reduction Sequence) aplikuje dodatecˇný
gradient soubeˇžneˇ s gradientem GSS v dobeˇ, kdy je vyslán impulz ve smeˇru GFE. Podrobneˇjší infor-
mace o teˇchto sekvencích lze nalézt na webu www.mri-q.com [19].
Obrázek 2.5.6: Vliv ru˚zných sekvencí na kovový artefakt. Zleva: EPI; CSE T2W; CSE PDW; FSE
T2W [1].
2.5.2 Artefakt „blooming-ball“
Prˇi intervencˇní MR-rˇízené biopsii je nutno aplikovat MR kompatibilní instrumentárium. Rozsah
a charakteristika artefaktu u jehly vyrobené z materiálu s vysokou susceptibilitou závisí na trajektorii
jehly vzhledem k B0 a je nejhorší u GRE sekvence. V prˇípadeˇ kolmé pozice na B0 se kovový artefakt
projeví podél jehly (obr. 2.5.7), zatímco prˇi paralelní pozici vzniká na konci jehly tzv. „blooming-ball“
artefakt s kruhovitými signálovými ztrátami [34, 38].
2.6 Chyby HW zpracování
S pokrocˇilou moderní technologií a automatizací kalibrace MR systému˚ se artefakty této skupiny
vyskytují jen sporadicky. V prˇípadeˇ, že se však projeví, mu˚že být detekce jejich prˇícˇiny velmi složitá.
Nejdoporucˇovaneˇjším rˇešením prˇi poškození snímku neznámým artefaktem je obrátit se na servisního
technika, nicméneˇ následující kapitola by meˇla personálu pomoci k úspeˇšnému rˇešení in situ.
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Obrázek 2.5.7: Zleva: feromagnetická jehla (SE); MR-kompatibilní jehla (SE); „blooming-ball“ arte-
fakt na špici titanové jehly (T2W snímek biopsie mozkového nádoru) [14, 38].
2.6.1 DC offset
Artefakt DC offsetu je jedním ze dvou jevu˚, které jsou technicky spojené s chybou v elektronic-
kém obvodu RF detektoru. Ideálneˇ by napeˇtí na výstupu prˇijímacˇe meˇlo být mimo nahrávání signálu
nulové. Neˇkdy ovšem prˇijímacˇ mu˚že mít odchylku (DC offset), kdy se na konci obvodu indukuje malá
kladná nebo záporná hodnota napeˇtí. Fourierova transformace offsetu (stejnosmeˇrné složky signálu)
se ve frekvencˇní doméneˇ zobrazí jako špicˇkový signál na nulové frekvenci. Signály s DC offsetem
v k-prostoru jsou po FT zobrazeny na stejném frekvencˇním vrcholu, a proto se zárˇivá struktura na-
chází prˇesneˇ uprostrˇed snímku (obr. 2.6.2), neˇkdy i s doprovodným trunkacˇním artefaktem (viz obr.
2.6.1). Struktura mu˚že být i tmavá, pakliže je offset záporný. Tento centrální artefakt bývá zameˇnˇován
za aktivní lézi roztroušené sklerózy nebo lakunární infarkt [14, 15, 19, 29].
Pro redukci lze aplikovat fázovou alternaci RF excitacˇních pulzu˚ nebo vynulování offsetu za cenu
zdvojnásobeného množství impulzu˚ (zdvojnásobení ST). Technická modifikace, která nezdvojnásobí
pocˇet impulzu˚, vede ke sveˇtlým cˇarám na horní a spodní straneˇ FOV [14, 19, 25, 29].
2.6.2 RF kvadratura (quadrature ghost)
Artefakt je zaprˇícˇineˇn nesouhlasným zesílením skutecˇného a imaginárního kanálu kvadraturního
detektoru. Aby mohla Fourierova transformace fungovat správneˇ, musí být zesílení série signálových
smeˇšovacˇu˚, filtru˚ a zesilovacˇu˚ jak ve skutecˇném, tak v imaginárním kanálu kvadraturního detektoru
stejneˇ výkonné. V opacˇném prˇípadeˇ mu˚že mít FT malou zápornou složku jedné z frekvencí transfor-
movaného signálu. Tato malá záporná frekvencˇní komponenta zpu˚sobí diagonální kopii velmi nízké
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Obrázek 2.6.1: Centrální bod s okolním trunkacˇním artefaktem (GRE, TR = 40ms, TE = 15 ms) [14].
Obrázek 2.6.2: Vlevo: šipky smeˇrˇují na zárˇivý bod umísteˇný prˇesneˇ uprostrˇed MR snímku v du˚sledku
FT DC offsetu [39]. Vpravo: DC offsetový artefakt s diagonálním rušením obrazu [19].
amplitudy zobrazeného objektu jak ve smeˇru GFE, tak GPE, což jej odlišuje od klasického ghosting
artefaktu (obr. 2.6.3). Jedná se o selhání hardwarové složky MR skeneru a musí tedy být povolán
technik [8, 15, 29, 39].
Chybné zobrazení signálu z RF kvadratury je du˚sledkem analogového prˇijímacˇe s prˇímou kon-
verzí signálu, které mají integrované algoritmy pro samostatnou demodulaci signálu a digitalizacˇní
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HW. ADC digitalizují demodulované signály, umísteˇné na nulové frekvenci. Nevýhodou této jed-
notky je, že dveˇ analogové cesty mohou mít ru˚zné zesílení (in-phase/quadrature nebo I/Q neshoda),
cˇímž dojde k rozdílu v amplitudách a fázový rozdíl mezi lokálními signálovými oscilacemi nemusí
být prˇesneˇ 90◦. Tento artefakt by se nemeˇl objevit u digitálních prˇijímacˇu˚ s numerickou detekcí kva-
dratury [8, 15, 29, 39].
Obrázek 2.6.3: Kvadraturní artefakt s diagonálneˇ otocˇenou zobrazovanou strukturou o 180◦ [39].
2.6.3 Spike artefakt (jev rybí kostry, criss-cross artefakt, manšestrový artefakt)
Zobrazí-li se na snímku pravidelná struktura pruhu˚ o vyšších a nižších intenzitách, jde o spike
artefakt. Jeho pu˚vod, respektive fyzikální prˇícˇina, mohou být ru˚znorodé, což z neˇj deˇlá jeden z nejhu˚rˇe
odstranitelných jevu˚, které se mohou na snímku objevit. Vzhled artefaktu závisí prˇedevším na veli-
kosti a lokaliteˇ výboje vztaženému k nejvyšší frekvencˇní složce signálu (obr. 2.6.4). Variace intenzity,
úhlu a vzdálenosti mezi jednotlivými pruhy se meˇní a veˇtšinou jsou tyto cˇáry prˇítomny jen na jednom
nebo dvou rˇezech multiskenové akvizice.
Prˇícˇinou chyby datového bodu se sourˇadnicemi (kx, ky) je šum nebo glitch, pocházející z výboje
statické elektrˇiny, jiskrˇení elektrických soucˇástek, nebo z nadmeˇrné vlhkosti ve vyšetrˇovneˇ, kdy FT
šumu (množina spektrálních vrcholu˚ sinusoidního signálu) je poté konvolucí superponována na celou
obrazovou informaci jako sada paralelních cˇar o prostorové frekvenci, která je tímto výbojem zesílena.
Teoreticky by bylo možné špatné datové body odstranit a poté provést obrazovou rekonstrukci,
což prˇedstavuje jednu z rektifikací na neˇkterých MR prˇístrojích, nicméneˇ veˇtšinou je jediným rˇeše-
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ním provedení nové akvizice. Individuální snímek s manšestrovým artefaktem cˇasto indikuje selhání
RF cívek, nebo regulacˇního obvodu se systémem potlacˇení vazby. Je-li výboj beˇhem jednoho nábeˇru
dat cˇetneˇjší, pak je ovlivneˇno veˇtší množství prvotních datových bodu˚ a pruhy na snímku si lze splést
s pohybovým artefaktem (viz obr. 2.6.5). Eliminace artefaktu beˇhem snímání je velmi složitá, protože
dané struktury nejsou nikdy stejneˇ reprodukovatelné, obzvlášt’ jsou-li zaprˇícˇineˇny výbojem statické
elektrˇiny [9, 12, 19, 24, 34].
Obrázek 2.6.4: Prˇechodné elektrické výboje (spike artefakt). Smeˇr a vzdálenost teˇchto cˇar závisí
na okamžiku výboje vzhledem k nábeˇru uprostrˇed sekvence kroku˚ fázového kódování. Forma ar-
tefaktu na prostrˇedním snímku se specificky nazývá criss-cross striace [24].
.
2.6.4 Kalibrace cívek (nehomogenita pole B1, stínění, geometrická distorze)
Nelineární gradientní impulz nebo špatná kalibrace jeho amplitudy zpu˚sobí signálovou delokali-
zaci cˇi geometrické zkreslení tkání. S rostoucí vzdáleností od strˇedu aplikovaného gradientu dochází
ke snížení jeho intenzity na okrajích FOV a ke kompresi zobrazení anatomické struktury, což je nejná-
padneˇjší u koronálního a sagitálního zobrazování. Abnormalita GPE ovlivní délku nebo výšku voxelu
a tím i distorzi snímku, prˇicˇemž jsou anatomické struktury stlacˇeny podél neˇkteré z os zobrazování.
V ideálním prˇípadeˇ slouží gradient fázového kódování pro nábeˇr šírˇky objektu, zatímco GFE slouží
veˇtšinou pro akvizici delší strany [8].
Dle tabulky cˇ. 2.0.0.1 lze bud’ zmenšit FOV, snížit intenzitu gradientu nebo modifikovat BW RF
signálu ve smeˇru GPE. Není-li tímto dosaženo opravy snímku, mu˚že být prˇícˇinou závada na gradientní
cívce nebo nadproud procházející cívkou [8, 9, 29].
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Obrázek 2.6.5: Spike artefakt, zpu˚sobený cˇasteˇjšími výboji, se nápadneˇ podobá pohybovému artefaktu
[19].
Obrázek 2.6.6: Porovnání jevu spike v k-prostoru a ve výsledném snímku po FT. Vlevo: SE sekvence;
vpravo: STIR sekvence [1, 24, 29].
V jiné situaci se artefakt mu˚že projevit jako stínivé ohnisko s relativneˇ redukovanou signálo-
vou intenzitou na veˇtší cˇásti obrazu. Abnormality patologického charakteru na obrazu tak mohou být
zatemneˇny. Hlavní prˇícˇinou je nerovnomeˇrná excitace protonových spinu˚ kvu˚li RF impulzu˚m apliko-
vaným pod úhlem jiným než 90◦ a 180◦. Stíneˇní je rovneˇž zpu˚sobeno nadmeˇrným nabíjením cívky
nebo vazbou cívky v jednom bodeˇ, jež bývá indukována u veˇtších pacientu˚, kterˇí se nevyhnutelneˇ
dotknou teˇlní cívky a zpu˚sobí vazbu v bodeˇ dotyku. Stíneˇní však mu˚že být zpu˚sobeno i signálovým
poklesem v du˚sleku vady na RF prˇijímacˇi nebo zesilovacˇi [10, 13].
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Za úcˇelem minimalizace stínivého artefaktu by meˇla být anatomická cˇást soustrˇedeˇna v rámci
dimenzí magnetu a cívky. Vždy musí být provedena kontrola velikosti cívky pro zobrazování a za-
mezení doteku mezi cívkou a pacientem, k cˇemuž jsou využívány peˇnové podložky a vaky vyplneˇné
vodou, umísteˇné mezi cívku a pacienta [10, 13].
Obrázek 2.6.7: Špatná kalibrace gradientu. Gra-
dient GPE vysílá signál s dvojnásobnou amplitu-
dou [24].
Obrázek 2.6.8: T2W obraz EPI abdominální ob-
lasti vykazuje geometrickou distorzi do ovoid-
ního tvaru brˇicha [1].
Obrázek 2.6.9: Tato schematická vizualizace gradientního artefaktu vykazuje 5% odchylku na okraji
zobrazovaného objemu, meˇrˇicího 40 cm v pru˚meˇru. Du˚sledkem je distorze prostorové informace
na okraji FOV o 5 %, tedy o 1 cm [1, 18].
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Obrázek 2.6.10: Vlevo: oblé okraje na hranicích FOV po kompenzaci gradientní nehomogenity. Upro-
strˇed: stíneˇní zpu˚sobené selháním RF cívky. Vpravo: porucha gradientní nebo povrchové cívky zpu˚-
sobuje úhlové zkreslení celého obrazu [1].
2.6.5 Foucaultovy (vířivé) proudy
Faraday-Lenzu˚v zákon elektromagnetismu uvádí, že zmeˇny v magnetickém toku generují elek-
tromotorické napeˇtí ξ , jehož velikost je úmeˇrná velikosti magnetického pole, velikosti plochy A
(smycˇky), ve které je proud indukován, a neprˇímo úmeˇrná dobeˇ indukce:
ξ =−∆Φm
∆ t
, (2.6.5.1)
kde Φm = B0 ·A ,
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prˇicˇemž A je plocha, na které proud pu˚sobí, ∆Φm je zmeˇna magnetického toku, a ∆ t je doba, za kterou
zmeˇna probeˇhla. Záporné znaménko indikuje, že elektromotorické napeˇtí se snaží zmeˇnu magnetic-
kého toku kompenzovat, a pu˚sobí tak v opacˇném smeˇru vyvolané zmeˇny. Je-li velikost magnetického
pole po zmeˇneˇ gradientu snížena, pak se indukované vírˇivé proudy pohybují v protismeˇru hodinových
rucˇicˇek vzhledem k ortogonálnímu vektoru smycˇky. V opacˇném prˇípadeˇ se složky elektrického pole
otácˇí po smeˇru hodinových rucˇicˇek (schéma cˇ. 2.6.11) [19].
Obrázek 2.6.11: Schematické zobrazení vírˇivých proudu˚ prˇi meˇnícím se magnetickém poli. Smeˇr
šipek odpovídá situaci, kdy proud cívkou klesá. Název pro proudy je odvozen z anglického „eddies“
(vírˇivé proudy v rˇece) [19].
MR systém využívá rapidního spínání a vypínání gradientu˚ pro akvizici a prostorové nahrávání
signálu, a proto jsou indukované vírˇivé proudy prˇítomny u všech typu˚ zobrazování. Vírˇivé proudy
zpu˚sobují distorze RF vlny gradientu (nejvíce u EPI). Vírˇivé proudy u pacienta vyvolávají biologické
efekty jako je zahrˇívání tkání nebo neurostimulace PNS. Ve vztahu k cˇástem MR skeneru jsou vírˇivé
proudy indukovány okolo jakéhokoli vodivého media (gradientní cívka, hlavní magnet, vinutí povr-
chových cívek, kryt kryostatu, trubice pro tekuté helium a RF stínící soustava). Fenomén vírˇivých
proudu˚ vyvolá nechteˇnou zmeˇnu gradientní intenzity a posuny B0. Dle Faradayova zákona je mag-
nituda vírˇivých proudu˚ závislá na rychlosti zmeˇny podneˇcujícího magnetického pole, a proto rychlé
sekvence produkují nejrozsáhlejší a nejvážneˇjší problémy. U EPI zobrazování je jev vírˇivých proudu˚
nazýván jako Nyquistu˚v N/2 ghosting artefakt. Negativní vliv indukovaných proudu˚ je zrˇetelný také
u DWI, MRS, MRA, GRE sekvence a u jakékoliv sekvence s velmi krátkým TE.
Vírˇivé proudy sníží rychlost a efektivitu prˇepínání gradientu; elektrické pulzy poháneˇjící gradi-
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enty, se zkreslí a zpu˚sobí rˇadu obrazových artefaktu˚, jako je stíneˇní, rozmazání, zkreslení prostoru,
úbytek kontrastu, apod. Vírˇivé proudy indukované v kryostatu produkují teplotní záteˇž, která degra-
duje kvalitu magnetického pole, což vede k rychlejšímu odparˇování kryogenních tekutin [12, 15, 29].
Neˇkolik vírˇivých proudu˚ s ru˚znými cˇasovými konstantami je však prˇítomno za každých okol-
ností. Míra úcˇinku na RF vlnu je dána cˇasovou konstantou. Nejsilneˇjší proudy (s konstantami v rˇádu
pár stovek mikrosekund) jsou indukovány v RF cívce a jejím krytí. Tyto proudy jsou zodpoveˇdné za
Nyquistu˚v N/2 ghosting artefakt. Prˇechodné vírˇivé proudy (v rˇádu jednotek až stovek milisekund)
se nachází ve steˇnách kryostatu nebo vneˇjších RF stínidlech a produkují stíneˇní na TFSE nebo GRE
sekvencích. Vírˇivé proudy s cˇasovými konstantami o velikosti neˇkolika set milisekund vznikají ve
vnitrˇním krytu kryogenní tekutiny a zpu˚sobí frekvencˇní posuny hlavního pole, což mu˚že vést k nedo-
statecˇné supresi tuku nebo vody. Ve všech typech EPI zobrazování zpu˚sobují vírˇivé proudy neˇkolik
geometrických zkreslení a artefaktu˚ (posunutí ve speˇru GFE, roztažení ve smeˇru GPE a celkové fázové
posuny) [19].
Pro eliminaci teˇchto artefaktu˚ se využívá cívek se šteˇrbinami, které umožní prˇerušení potenci-
álních proudových smycˇek. Dále je možné aktivneˇ odstínit gradient použitím sekundární cívky pro
omezení pru˚razové zmeˇny magnetického pole v du˚sledku primárního gradientu. Specificky se vyu-
žívá také prˇedzesílení vstupního proudu vstupujícího do gradientu s cíleným zkreslováním amplitudy
gradientních impulzu˚ tak, aby po pu˚sobení vírˇivých proudu˚ vznikly RF impulzy požadovaného tvaru
[19].
Obrázek 2.6.12: Nyquist N/2 ghos-
ting artefakt [19].
Obrázek 2.6.13: Vliv vírˇivých proudu˚ na krˇivku gradientního
impulzu. Je-li vstupní proud ve formeˇ obdélníkového im-
pulzu, pak vírˇivé proudy zkreslí výstupní signál. Prˇedzesílení
signálu lze docílit gradientního impulzu o ideálním pru˚beˇhu.
Krˇivky jsou pro ilustracˇní úcˇely prˇedimenzované [19].
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2.6.6 Hyperintenzita z povrchových cívek
Moderní MR zobrazování využívá pro adekvátneˇjší rozložení intenzity a kontrastu na snímku po-
vrchové cívky, a to hlavneˇ prˇi paralelním zobrazování. Výhodou aplikace povrchových teˇlních cívek
je produkce vysokého SNR, zatímco nevýhodu prˇedstavuje náchylnost k nehomogeniteˇ RF signálu.
Penetracˇní hloubka cívky je neprˇímo úmeˇrná jejím rozmeˇrovým parametru˚m. Signály vznikající po-
vrchoveˇ na pacientovi jsou zesilovány, zatímco hluboko uložené signály taktéž, cˇímž je generována
charakteristická zárˇe („flare“).
Nejjednodušším rˇešením pro artefakt je aplikování obrazového rekonstrukcˇního filtru. Tyto filtry
upraví nízké intenzity, zlepší kontrast a redukují šum. Jsou známé jako SCIC a bývají doporucˇovány
pro zobrazování páterˇe a trupu. Korekce intenzity by nemeˇla být používána prˇi kvalitativním meˇrˇení
cˇi zjišt’ování SNR, T2W zobrazování chrupavky, fMRI, aj. U multikanálového paralelního snímání je
možno provést korekce neuniformní signálové intenzity prˇed samotnou akvizicí. Tyto techniky však
vyžadují kalibracˇní sken pro urcˇení citlivosti a mohou tak selhat, pakliže pacient beˇhem kalibrace
vykoná pohyb. Techniky se liší v názvu dle jednotlivých výrobcu˚ (GE – PURE, Siemens – Prescan
Normalize, Philips – CLEAR, Hitachi – NATURAL). U veˇtšiny akvizic je však možné využít kombi-
naci jak prˇedzpracování, tak postprocessingu, nicméneˇ by se nemeˇly využívat v prˇítomnosti kovových
implantátu˚ v pacientovi – korekcˇní algoritmy by byly neefektivní [19].
Obrázek 2.6.14: SNR pro cívky ru˚zných velikostí. Relativní citlivost povrchových cívek výrazneˇ klesá
s prodlužující se hloubkou smeˇrem od cívky [19].
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Obrázek 2.6.15: Vlevo: povrchová cívka na páterˇi zpu˚sobuje zárˇi s prˇíliš zárˇivou subkutánní vrstvou
tuku. Hloubeˇji uložené tkáneˇ mají relativneˇ nízký signál a jsou velmi slabeˇ vizualizovány. Vpravo:
stejný snímek zpracovaný pomocí SCIC algoritmu (korekce intenzity povrchové cívky). Výsledkem
je uniformneˇjší rozložení kontrastu [19].
2.7 Artefakt stojatých vln (B1 klenutí, field-focusing efekt, dielektrický efekt)
Elektromagnetické pole v látkovém prostrˇedí lze za zjednodušujícího prˇedpokladu lineárního
isotropního prostrˇedí, který je v prˇípadeˇ lidského teˇla prˇijatelnou aproximací, popsat pomocí elek-
trické permitivity ε , magnetické permeability µ a elektrické konduktivity σ . Tyto velicˇiny jsou obecneˇ
závislé na frekvenci elektromagnetického pole a na fyzikálním stavu látkového prostrˇedí (naprˇ. na tep-
loteˇ).1 Podrobné vysveˇtlení a diskuse teˇchto velicˇin je obsažena ve veˇtšineˇ dobrých vysokoškolských
ucˇebnic [40]. Zde uvedeme pouze základní fakta nezbytná pro porozumeˇní problematiky diskutované
v této sekci.
Elektrická permitivita ε se obvykle zapisuje ve tvaru soucˇinu (platí pro soustavu jednotek SI)
ε = εrε0 , (2.7.0.1)
kde εr je bezrozmeˇrná relativní permitivita (v drˇíveˇjší terminologii též dielektrická konstanta) a ε0
1V pevných látkách mu˚že být isotropie výrazneˇ narušena; k popisu prostrˇedí je pak zapotrˇebí tensorových velicˇin.
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je permitivita vakua, v neˇmž klademe εr = 1. Relativní permitivitu lze fyzikálneˇ interpretovat jako
pomeˇr velikosti pu˚vodní vakuové elektrické intenzity E0 k velikosti efektivní elektrické intenzity E,
která se vytvorˇí v prˇítomnosti látkového prostrˇedí superpozicí pu˚vodní intenzity E⃗0 a intenzity E⃗ ′
vzniklé orientováním látkových atomárních nebo molekulárních elektrických dipólu˚ do smeˇru E⃗0.
Jelikož se elektrické dipóly v isotropním prostrˇedí vždy snaží orientovat do smeˇru pu˚vodní intenzity,
mírˇí jimi vytvorˇená strˇední intenzita E⃗ ′ proti smeˇru pu˚vodní intenzity, v du˚sledku cˇehož je velikost
efektivní elektrické intenzity E vu˚cˇi pu˚vodní E0 zmenšena. V látkovém prostrˇedí je proto vždy εr > 1.
Je-li elektrické pole cˇasové promeˇnné, typicky oscilující jako v elektromagnetické vlneˇ, závisí
relativní permitivita na jeho frekvenci. Elektrické atomární cˇi molekulární dipóly jsou v takovém
prˇípadeˇ nuceny sledovat oscilace elekrického pole, což je spojeno s oscilací jejich hmot se všemi
du˚sledky pro závislost amplitudy vynuceného kmitání na frekvenci vynucující síly.
Magnetická permeabilita µ se obvykle zapisuje ve tvaru soucˇinu (uvedený zpu˚sob opeˇt platí pro
soustavu jednotek SI)
µ = µrµ0 , (2.7.0.2)
kde µr je bezrozmeˇrná relativní permeabilita a µ0 je permeabilita vakua, v neˇmž klademe µr = 1.
Relativní permeabilita je definována jako pomeˇr velikosti pu˚vodní vakuové magnetické indukce B0
k velikosti efektivní magnetické indukce B, která se vytvorˇí v prˇítomnosti látkového prostrˇedí su-
perpozicí pu˚vodní indukce B⃗0 a indukce B⃗′ vzniklé orientováním látkových magnetických dipólu˚ do
smeˇru B⃗0. Na rozdíl od elektrické intenzity však mu˚že být velikost pu˚vodní vakuové magnetické in-
dukce B0 prˇítomností látkového prostrˇedí nejen zmenšena, ale i zveˇtšena, relativní permeabilita proto
mu˚že být i menší než jedna.
Látky s µr < 1 (reálneˇ je rozdíl vu˚cˇi jednicˇce velmi malý; zapíšeme-li relativní permeabilitu
pomocí magnetické susceptibility χm jako µr = 1+χm, je χm rˇádoveˇ−10−9 až−10−5) nazýváme di-
amagnetika, látky s µr teˇsneˇ nad jednicˇkou (typicky χm rˇádoveˇ 10−5 až 10−3) paramagnetika, a látky
s µr ≫ 1 ferromagnetika.
Permitivita vakua a permeabilita vakua jsou spojeny se základní fyzikální konstantou, fázovou
rychlostí sveˇtla nebo obecneˇ elektromagnetického vlneˇní c, vztahem [40]
c =
1√ε0µ0 . (2.7.0.3)
Pro rychlost elektromagnetické vlny v látkovém prostrˇedí platí
v =
1√εµ , (2.7.0.4)
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což s prˇihlédnutím k (2.7.0.1) a (2.7.0.2) dává
v =
c√εrµr < c . (2.7.0.5)
Index lomu prostrˇedí n definovaný jako pomeˇr rychlosti šírˇení elektromagnetické vlny ve vakuu a
v tomto prostrˇedí je proto
n≡ c
v
=
√
εrµr ≥ 1 . (2.7.0.6)
Elektrická konduktivita vyjadrˇuje v lineární a isotropní aproximaci závislost lokální hustoty
elektrického proudu J⃗c (jednotkou je Am−2) na lokální elektrické intenziteˇ E⃗, tedy schopnost vést
elektrický proud,
J⃗c = σ E⃗ . (2.7.0.7)
Tato závislost je obvykle nazývána Ohmovým zákonem v diferenciálním tvaru. Konduktivita je prˇe-
vrácenou hodnotou specifického (meˇrného) odporu ρ ,
σ =
1
ρ
, (2.7.0.8)
obeˇ tyto velicˇiny jsou charakteristické pro dané prostrˇedí.
V souladu s Maxwellovými rovnicemi je prostorová zmeˇna RF pole (rotace B⃗) spjata s kondukcˇ-
ním proudem J⃗c elektrických náboju˚ a Maxwellovým posuvným proudem2 J⃗d
∇⃗× B⃗ = µ

J⃗c+ J⃗d

= µ J⃗tot , (2.7.0.9)
kde posuvný proud
J⃗d = ε
∂ E⃗
∂ t
(2.7.0.10)
prˇispívá do celkového proudu J⃗tot vytvárˇejícího rotor magnetické indukce podobneˇ jako kondukcˇní
proud J⃗c. Dosadíme-li do (2.7.0.10) vlnový tvar elektrické intenzity
E⃗ (⃗r, t) = E⃗0ei(⃗k·⃗r−ωt) , (2.7.0.11)
dostaneme pro celkový proud vyjádrˇení
J⃗tot ≡ J⃗c+ J⃗d =−iωεˆE⃗ , (2.7.0.12)
2Název posuvný proud (displacement current) má historický pu˚vod a byl zaveden Maxwellem.
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kde εˆ mu˚žeme interpretovat jako komplexní permitivitu
εˆ = ε+ i
σ
ω
. (2.7.0.13)
Zatímco reálná cˇást tohoto výrazu je spojena s elektromagnetickou energií propagovanou prostrˇedím,
imaginární cˇást je spojena s disipací (absorpcí) elektromagnetické energie v látkovém prostrˇedí. Re-
álná cˇást relativní komplexní permitivity je v oblasti RF používaných v MRI (cca do 300 MHz) stejná
jako ve statickém prˇípadeˇ, tj. 80, zatímco relativní permeabilita je velmi blízká jednicˇce. Pro index
lomu (2.7.0.6) pak vychází
n≈
√
80≈ 8.94 , (2.7.0.14)
takže rychlost šírˇení RF elekromagnetické vlny ve tkáni je
v =
c
n
≈ 3.35×107 ms−1 . (2.7.0.15)
Magnetické indukci B0 = 1.5T odpovídá radiofrekvence 63.9MHz = 6.39× 107 Hz, a vlnová délka
RF vlneˇní v tkáni je tedy
λ1.5T =
3.35×107 ms−1
6.39×107 Hz = 52.4cm . (2.7.0.16)
Analogicky pro magnetickou indukci B0 = 3T resp. B0 = 7T dostaneme po rˇadeˇ λ3T = 26.2cm resp.
λ7T = 11.2cm.
V tkáních je tedy vlnová délka srovnatelná – zejména u vyšších B0 – s charakterictickými roz-
meˇry lidského teˇla. Na povrchu teˇla dochází k analogickým jevu˚m jako v optice: k refrakci a reflexi.
Odražené vlny mohou v tkáni interferovat s prˇímými, vytvárˇet stojaté vlneˇní a tím místa, kde ampli-
tuda B1 je vyšší nebo nižší podle toho, zda se jedná o uzel nebo kmitnu. Výsledkem je nerovnomeˇrné
rozdeˇlení amplitudy B1 pole nazývané B1-klenutí (B1-doming) vedoucí k variacím jasu v MRI obrazu
(viz obr. 2.7.1).
Kromeˇ vzniku stojatého vlneˇní mechanismem popsaným v prˇedchozím odstavci dochází vlivem
imaginární složky komplexní permitivity (2.7.0.13) k útlumu. V tkáních jsou generovány konduktivní
elektrické proudy, které energii RF vlny disipují na teplo. RF vlna ve smeˇru postupu slábne, což má
rovneˇž vliv na rovnomeˇrnost zobrazení. Oba uvedené mechanismy – vznik stojatého vlneˇní a útlum –
se vzájemneˇ komplikovaným zpu˚sobem ovlivnˇují.
V lidských tkáních prˇi RF frekvencích užívaných v MRI jsou reálná a imaginární složka kom-
plexní permitivity (2.7.0.13) – a tedy magnituda proudu˚ J⃗d a J⃗c – rˇádoveˇ srovnatelné. S rostoucí frek-
vencí se disipace konduktivním proudem (odpovídajícím imaginární složce) stává méneˇ významnou,
ale dokonce ješteˇ prˇi 7 Tesla MRI (RF cca 300 MHz) je pomeˇr imaginární a reálné cˇásti komplexní
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permitivity, tedy pomeˇr konduktivního a posuvného proudu pro tuk, šedou hmotu mozkovou, svalo-
vou tkánˇ a CSM po rˇadeˇ zhruba 0.4, 0.6, 0.7 a 1.7. Pro menší indukci budou tyto hodnoty neprˇímo
úmeˇrneˇ veˇtší. Vysoce dielektrické materiály obsažené v dielektrických vložkách mohou mít tento
pomeˇr rˇádu 0.01, což znamená, že konduktivní proud a disipaci je možné zanedbat [19].
V prˇípadeˇ kulatého tvaru zobrazované struktury se signál ztratí na periferii, zatímco u oválných
tvaru˚ je signál ztracen ve smeˇru krátké osy zobrazování. Základem pro vysveˇtlení principu dielek-
trických artefaktu˚ je chování RF vlnových délek v tkáních v závislosti na síle magnetického pole.
U vyšších frekvencí RF vln (nad 100 MHz) se charakter hlavního magnetického pole okolo pacienta
meˇní a zpu˚sobuje neuniformní intenzitu signálu kvu˚li vodivým a dielektrickým efektu˚m. V 1.5 T
a menších intenzitách jsou vlnové délky v porovnání s velikostí teˇla pacienta dlouhé. Se zvýšením
magnetického pole jsou tyto vlnové délky stejné nebo menší než zobrazovaný objekt. Teoreticky
mohou proudy stojatého vlneˇní téci v opacˇných smeˇrech z obou stran pacienta, cˇímž zpu˚sobí mramo-
rování s destruktivní interferencí (tmavší oblasti snímku) a konstruktivní interferencí (sveˇtlejší oblasti
snímku) oddeˇlené od sebe cˇtvrtvlnovými délkami. Kontroverzní zu˚stává stanovení míry, do jaké die-
lektrická resonance zpu˚sobuje tato zesveˇtlení a ztmavení snímku. Pro zmírneˇní jevu˚ stojatého vlneˇní
slouží vysveˇtlení vyplývající z relativneˇ vysoké elektrické vodivosti tkání. Prˇi testech na vysoce vo-
divých fantomech bylo demonstrováno centrální zesveˇtlení obrazu, i když by dielektrická resonance
meˇla být minimální [16, 19, 34].
Obrázek 2.7.1: Se zvyšujícím se magnetickým polem dochází ke zkrácení vlnové délky RF vln [19].
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Artefakt zpu˚sobuje nerovnomeˇrné rozložení RF intensity a strˇídavou ztrátu signálu. Nehomo-
genita signálové intenzity na snímku bývá také oznacˇována jako B1 klenutí. Dielektrická konstanta
vody mu˚že být využita ve prospeˇch zobrazování in vivo, protože snižuje signálovou nehomogenitu,
prˇestože pu˚sobí vyvoláním artefaktu na snímek destruktivneˇ. Problém mu˚že nastat prˇi testování MR
skeneru˚ na fantomech veˇtších rozmeˇrových velikostí. B1 klenutí je zesíleno slabou RF penetrací, což
vede k nižší signálové intenziteˇ na periferii snímku [16, 34].
Obrázek 2.7.2: Vlevo: dielektrický efekt u 7.0 T, kde je strˇední cˇást mozku abnormálneˇ zesveˇtlena.
Uprostrˇed je dielektrický artefakt u 3.0 T, kde je strˇed abdominální cˇásti s ascitem abnormálneˇ zastí-
neˇn. Vpravo: PDW obraz abdominální oblasti demonstrující cirhózu a ascites a tmavší obraz kvu˚li
stojatým vlnám [1, 19].
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Fenomén dielektrického artefaktu je komplikovaneˇjší a vyžaduje podrobneˇjši studie. Lze však
konstatovat, že s vyspeˇlejší technologií a klinickou aplikací MR skeneru˚ s vyššími hodnotami mag-
netického pole budou dielektrické artefakty efektivneˇji eliminovatelné [16, 19].
Metody eliminace artefaktu stojatého vlnění Acˇkoliv zdokonalování SW/HW redukuje vznik
teˇchto artefaktu˚, doporucˇuje se využít v prˇípadeˇ starších MR skeneru˚ tzv. dielektické vložky. Jejich
umísteˇní je zobrazeno na obr. 2.7.3. Dielektrická vložka je vyrobena z vysoce vodivého materiálu
s vyšší dielektrickou konstantou, cˇímž umožnˇuje prˇivedení vyššího RF signálu na materiál a zlepšuje
tak celkovou homogenitu pole. Nejjednodušší vložky obsahují zrˇedeˇný roztok nebo gel chloridu man-
ganatého (MnCl2). U zobrazování na fantomech se využívá balík H2O s aditivem MnCl2. Složiteˇjší
vložky obsahují suspense kovu˚ (calcium-barium-titanátu, CaO−BaO−TiO2) v deuterizované nebo
protonizované vodeˇ [16].
Vliv dielektrických vložek je mnohacˇetný – bud’ zabezpecˇí lepší impedancˇní prˇizpu˚sobení pro
šírˇení hlavního magnetického pole, nebo indukované posuvné proudy ve vložce generují sekundární
RF pole, které zesílí aplikované magnetické pole a vložky zpu˚sobí sférické zveˇtšení tvaru hlavy nebo
abdomenu, cˇímž redukují RF nehomogenitu vlastní pro eliptickou geometrii. Prˇed 10 až 15 lety byly
dielektrické vložky v klinické praxi využívány pro zachování homogenity B0. Moderní 3.0 T skenery
využívají duální RF technologie, která spocˇívá v aplikaci dvou zdroju˚ RF pole s prˇizpu˚sobitelným
fázovým posunem u jednotlivých z nich. Technika paralelních RF polí je využívána prˇi zobrazování
na 3.0 T skenerech, nicméneˇ pro vyšší intenzity B0 (7.0 T a 9.4 T) jsou stále zavádeˇny dielektrické
vložky [19].
Obrázek 2.7.3: Vlevo: správné umísteˇní dielektrické podložky na páterˇní cívce u 3.0 T skeneru.
Vpravo: veˇtší dielektrická vložka využívaná pro zobrazování abdominální oblasti [19, 28].
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Obrázek 2.7.4: 3.0 T FSE T2W snímek ovarií zobrazuje artefakt dielektrika. Signálová ztráta je vi-
ditelná posteriorneˇ na horních snímcích. Dole se nachází snímky rektifikované po užití dielektrické
vložky, umísteˇné na brˇicho pacienta, a je tak zvýšena signálová homogenita. Nahorˇe vlevo je zrˇetelná
ovariální cysta a vpravo se nachází karcinom [19].
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Do jisté miry lze tento jev kompenzovat použitím algoritmu˚ vytvorˇených na základeˇ testování
na fantomech, kdy jednou z technik je CLEAR od firmy Philips, nebo transmitní SENSE sekvence.
Pro zamezení ztráteˇ signálu je rovneˇž doporucˇována optimalizace cívek, prˇípadneˇ využití paralelního
vysílání RF vln. V prˇípadeˇ experimentu˚ lze dokonalého výsledku dosáhnout zobrazováním fantomu˚
s menším pru˚meˇrem a o nižších konstantách dielektrika (olej, ε = 3). In vivo zobrazování vyžaduje
aplikaci dielektrických vložek [1, 16–18, 25, 34, 41].
2.8 Proudění tekutých látek
Proudeˇní tekutin v lidském teˇle (krev, mocˇ, CSM) mívá prudce negativní vliv na kvalitu snímku
prˇi MR zobrazování. Jedná se o problematiku spojenou spíše s MR angiografií, spektroskopií a neu-
rografií, nicméneˇ její du˚sledky jsou patrné i na snímcích ze standardního MR vyšetrˇení. V cévách a
mozkových dutinách proudí krevní elementy a CSM cˇtyrˇmi ru˚znými zpu˚soby proudeˇní:
1. laminární, kdy je celková pru˚toková rychlost cévou konstantní, i když je pru˚tok na steˇneˇ cévy
pomalejší kvu˚li vyššímu odporu než uprostrˇed cévního pru˚svitu
2. turbulentní, kdy pru˚toková rychlost nepravidelneˇ roste a klesá
3. proudeˇní ve formeˇ vírˇivých proudu˚ po nárazu na urcˇitou anisotropní strukturu, kdy pru˚tok
na steˇnách cév má spirálovitou trajektorii a uprostrˇed pru˚svitu vysokou rychlost
4. tekutina setrvává v klidu, ve stagnantním stavu
Intenzita signálu stojatého pru˚toku závisí na vlastnostech T1, T2 a PD – pru˚tok se tedy chová jako
tkánˇ v klidovém stavu. Artefakty veˇtšinou vznikají kombinací více fenoménu˚ najednou, a proto jsou
snímky vyhodnocovány dle nejvíce zastoupeného efektu.
V MRA jsou tyto artefakty využívány ke zobrazení cévních struktur a k získání kvantitativních
informací o rychlosti proudeˇní krve. Zobrazování pomocí proudeˇní teˇlních tekutin využívá dvou fyzi-
kálních efektu˚: vtok a výtok spinových objemu˚ ve zobrazované rovineˇ a fázové posuny vlivem toku.
Hojneˇ využívány jsou techniky bright-blood zobrazování (GMN v kombinaci s GRE sekvencemi pro
zvýrazneˇní krve) a black-blood zobrazování (T1W SE sekvence a pre-saturacˇní impulzy pro zobrazení
cév s tmavším odstínem oproti okolním tkáním [1, 11, 13, 17, 18, 25].
Rozfázování spinu˚ Vaskulární protony proudí ru˚znými rychlostmi, prˇicˇemž s rostoucí rychlostí
se zveˇtšuje i fázový posun protonových spinu˚. Spinové rozfázování je závislé také na gradientech –
po ztráteˇ fázové koherence je signál zeslaben. Efekt je výrazneˇjší v individuálních rˇezech, protože
gradient ve smeˇru GFE trvá déle než ve smeˇru GSS [17, 18, 25].
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Obrázek 2.8.1: Formy proudeˇní teˇlních tekutin [13].
„Jet“ efekt Rozfázování spinu˚ nastává rovneˇž prˇi turbulentním proudeˇní spinu˚. Velikost sig-
nálové ztráty a velikost nízkosignálové oblasti je závislá na pulzní sekvenci a tvaru proudeˇní. Efekt
rozfázování je redukován zkrácením doby TE (tento jev musí být zvážen prˇi vyhodnocení velikosti
stenózy) [17, 18, 25].
„Wash-out“ efekt se projevuje u SE sekvencí prˇi vysokých pru˚tokových rychlostech. Prˇedtím,
než je aplikován 180◦ refokusacˇní impulz, objem zacˇne vytékat z daného snímaného rˇezu, všechny
spiny nedosáhnou rovnovážného stavu a signálový zisk je malý. „Wash-out“ efekt je typický pro SE,
ne však pro GRE sekvence, kde chybí 180◦ refokusacˇní impulz. Neobjevuje se také prˇi nastavení
širších tloušteˇk rˇezu a kratších dobách TE [17, 18, 25].
„Time-of-flight“ (TOF) efekt Pro emitaci signálu musí být proton vystaven jak excitacˇnímu,
tak refokusacˇnímu impulzu. V SE sekvencích mu˚že po pu˚sobení prvního RF impulzu vystoupit daný
proton ze zobrazované roviny ješteˇ prˇed aplikací 180◦ refokusacˇního impulzu. Podobneˇ nemusí být
daný spin prˇítomen v rˇezu prˇi aplikaci prvního RF impulzu, ale následneˇ mu˚že být vystaven druhému
refokusacˇnímu impulzu (obr. 2.8.2). Za obou teˇchto okolností protonové spiny neemitují signál. Efekt
TOF zpu˚sobuje bud’ signálovou ztrátu nebo signálové zrychlení a lze jej kompenzován presaturacˇními
impulzy mezi FOV a místem vstupu nebo výstupu toku [23].
Nízká signálová intenzita cˇi kompletní signálová ztráta bývají zpu˚sobeny prˇedevším rychlým
pru˚tokem, intravoxelovým fázovým rozptylem ru˚zných rychlostních složek, rozfázováním lichého
echa, špatnou prostorovou registrací v rˇezu a saturací z prˇedcházejících RF impulzu˚. Je-li pru˚tok nao-
pak pomalý, mu˚že urcˇitý objem nesaturované krve následovat saturovanou krev, která byla vystavena
prˇedcházejícímu RF impulzu. Když nesaturovaný objem vstoupí do rˇezu v momenteˇ vyslání dalšího
90◦ RF impulzu, je signálová intenzita zvýšena. Du˚vody pro vysokou signálovou intenzitu jsou tedy:
Katalog artefaktu˚ prˇi zobrazování magnetickou rezonancí
2.8 Proudeˇní tekutých látek 95
Obrázek 2.8.2: TOF fenomén v SE sekvenci. Každý rˇez je selektivneˇ excitován a refokusován. TOF
fenomén vede k signálové ztráteˇ a cévy se zobrazí jako tmavé struktury. Efekt je závislý na rychlosti
proudeˇní, dobeˇ TE a tloušt’ce rˇezu. [13].
Obrázek 2.8.3: Vlevo: zisk a ztráta signálu prˇi ru˚zných rychlostech pru˚toku tekutin po aplikaci SE
sekvence. Vpravo: u SE sekvencí je „wash-out“ efekt prˇíliš silný po dosažení urcˇité pru˚tokové rych-
losti a MR signál zacˇne prudce klesat [17, 18, 25].
fenomén „entry-slice“, sfázování sudého echa a diastolické pseudo-hradlování [22, 24].
„Entry-slice“ fenomén nastává v prˇípadeˇ, kdy nesaturované spiny krevních elementu˚ vstoupí
do zobrazované roviny nebo vrstvy. Projevem je zárˇivá cˇást oblasti cévy na prvním rˇezu, do kterého
tato céva vstupuje. Pronikající signálová složka je utlumována s rostoucí vzdáleností od prvního rˇezu.
Jev býval kdysi zameˇnˇován za trombózu s katastrofickými následky. V multirˇezovém snímání se tento
jev vyskytuje na prvním snímku, proto se v anglicˇtineˇ daný artefakt nazývá jako „entry-slice“ [10, 34].
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2.8.1 Ztráta signálu vlivem průtoku (flow void)
Ztráta signálu se mu˚že projevit kdekoliv v místech s ru˚znými protékajícími tekutinami, jako jsou
krev, CSM nebo mocˇ. Signál je ztracen vlivem kombinace dvou soudílných jevu˚, kterými jsou TOF
a spin-phase efekt (viz dále). V anglosaské literaturˇe bývá výraz „flow void“ cˇasto zameˇnˇován za
„ztrátu pru˚toku“, což je však špatné vysveˇtlení, protože signálová ztráta je zpu˚sobena práveˇ pru˚tokem
[19].
Obrázek 2.8.4: Ztráty signálu vlivem pru˚toku v arteria basilaris a v levé vnitrˇní karotideˇ indikují
cévní pru˚chodnost. Bez signálové ztráty je pravá vnitrˇní karotida shodná s velmi pomalým pru˚tokem
nebo okluzí [19].
2.8.2 Flow-related enhancement (FRE), „in-flow“ efekt
FRE je zpu˚soben plneˇ magnetizovanými protony vtékajícími do oblasti zobrazovaného rˇezu, za-
tímco stacionární protonové cˇástice nebyly plneˇ magnetizovány. Vzhled proudící krve nezávisí jen
na typu sekvence, ale také na dobách TE a TR, rychlosti proudeˇní a tloušt’ce rˇezu. Prˇedtím, než je
v GRE sekvenci vyslán druhý 90◦ RF impulz, dojde k cˇástecˇné relaxaci spinu˚ a je znovu zcˇásti ob-
novena longitudinální magnetizace. Protony v céveˇ beˇhem doby TR však již opustily snímaný rˇez a
byly nahrazeny protony, které mají stále svou plnou longitudinální magnetizaci. Po vyslání druhého
90◦ RF impulzu bude vycházet z cévy více signálu než z jejího okolí, a to kvu˚li kumulaci podélné
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magnetizace v dané chvíli. Celá problematika je ješteˇ mnohem komplexneˇjší – naprˇ. beˇhem multi-
rˇezového zobrazování závisí velikost prˇijatého signálu také na orientaci a smeˇru toku. Žádný z noveˇ
vtékajících objemu˚ nebyl prˇedem excitován, jejich magnetizace je tedy nulová a RF impulz zaprˇícˇiní
PDW zobrazení protékající krve, což je du˚vodem, procˇ se v GRE sekvencích zobrazí cévy s vysokou
intenzitou. Efekt je akcentován s klesající rychlostí proudeˇní, s klesající dobou TE a s veˇtší tloušt’kou
rˇezu [8, 10–12, 42].
Obrázek 2.8.5: Schematická reprezentace FRE. Plneˇ magnetizované krevní elementy vstupují do zob-
razovaného snímku. Singál z krve je zrychlen relativneˇ ke stacionárnímu tkánˇovému pozadí, které je
vystaveno cˇástecˇné saturaci opakovaným RF excitacˇním impulzem. Vlevo je snímek a. carotis com-
munis dextra, kde se signál vlivem FRE vyznacˇuje vysokou intenzitou. Jedná se o snímek z 2D-TOF
MRA [11].
Obrázek 2.8.6: Axiální T1 snímek vykazuje „in-
flow“ efekt u pomaleji tekoucích kycˇelních žil
(bílé šipky). Rychleji proudící krev v tepnách
vykazuje TOF efekt a signálovou ztrátu (tmavé
šipky) [1].
Obrázek 2.8.7: GRE axiální snímek 2D TOF
zobrazování vykazuje vysokou signálovou inten-
zitu vlivem „in-flow“ efektu u vnitrˇních karotid
a obratlových tepen [1].
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2.8.3 Vysokorychlostní ztráta signálu
Vysokorychlostní proudeˇní zpu˚sobuje, že protony vstupující do obrazu prˇi aplikaci 90◦ RF im-
pulzu opustí daný rˇez ješteˇ prˇedtím než je vyslán 180◦ refokusacˇní impulz. Efekt je popisován tak,
že eliminované protony neprˇispívají žádnými signálovými složkami do echa a jsou registrovány jako
signálové prázdno nebo signálová ztráta vlivem pru˚toku. V du˚sledku toho je ztracen signál z cévy,
která se proto zobrazí jako tmaváná struktura. V MRA je tento jev využíván pro specifické zobrazo-
vání krevního toku. Rychlost (vflow), potrˇebnou pro opušteˇní rˇezu (o tloušt’ce ∆GSS) beˇhem doby TR,
a produkci maximální signálové ztráty lze zjistit dle nerovnice:
vflow >
∆GSS
1
2 TE
(2.8.3.1)
Z rovnice 2.8.3.1 vyplývá, že se vysokorychlostní signálová ztráta zvyšuje s rostoucí rychlostí
proudeˇní, deˇlší dobou TE a s menší tloušt’kou rˇezu [8, 11, 34, 42].
Obrázek 2.8.8: T2W axiální snímek mozku. Vysokorychlostní ztráta signálu v karotideˇ a bazilárních
tepnách [8].
2.8.4 Ztráta signálu vlivem turbulentního proudění, „spin-phase“ efekt
Proudeˇní mu˚že mít tvar laminární s parabolickým profilem a nejveˇtšími rychlostmi ve strˇedu
cévy, nebo turbulentní, kde je profil vzhledem ke strˇedu cévy plochý. Rezonancˇní frekvence se u po-
hyblivých protonových spinu˚ meˇní s pru˚beˇhem podél gradientu, a tak vznikají artefakty spojené s fá-
zovými posuny. Protony pohybující se v magnetickém poli gradientu jsou vystaveny efektu rozfá-
zování vu˚cˇi statickým protonu˚m v okolní tkáni. Protonové spiny produkují ve smeˇru GPE ghosting
artefakty, protože nejsou správneˇ fázoveˇ kódovány. V rutinním zobrazování je „spin-phase“ efekt
veˇtšinou zodpoveˇdný za ztrátu signálu u rovinného pru˚toku a v oblastech cévní turbulence. V MRA
se tento jev využívá pro vytvorˇení angiogramu˚ nebo pro meˇrˇení pru˚toku CSM [12, 19, 34, 42].
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Obrázek 2.8.9: Proton, pohybující se po gradientu, nabírá nebo ztrácí fázi za urcˇitou dobu. [19].
Obrázek 2.8.10: Nízký signál arteriálního pru˚toku kvu˚li „spin-phase“ efektu [19].
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Výpocˇet kumulované fáze je komplikovaneˇjší, a proto je v následujícím demonstrativním prˇí-
kladeˇ prˇedpokládáno, že se proton pohybuje konstantní rychlostí (vflow) za cˇas t po gradientu o kon-
stantní velikosti ∆GSS. Pozice protonu ve smeˇru frekvencˇního kódování je dána x = v · t a jeho reso-
nancˇní offsetová frekvence foffset roste lineárneˇ s cˇasem:
foffset = γ ·∆GSS · x = γ ·∆GSS · v · t . (2.8.4.1)
Celkový fázový prˇíru˚stek je suma všech kumulovaných frekvencˇních zmeˇn za urcˇitou dobu, a proto
je konecˇný fázový posun protonu definován jako:
φ(t) =

foffset dt =

(γ ·∆GSS · v · t)dt = γ ·∆GSS · v

tdt =
1
2
· γ ·∆GSS · v · t2 . (2.8.4.2)
Rovnice 2.8.4.2 popisuje velmi du˚ležitý mechanizmus – fázový posun pohyblivého spinu je úmeˇrný
jeho rychlosti, síle gradientu a druhé mocnineˇ doby, po kterou se pohybuje podél gradientu [19].
2.8.5 Intravoxelové rozfázování
Jev je zpu˚soben gradientem, který bud’ zrychlí nebo zpomalí jádra protonu˚ beˇhem jejich prou-
deˇní ru˚znými oblastmi magnetického pole. Takto ovlivneˇné spiny bud’ získají nebo ztratí fázi ve vztahu
k jejich stacionárním proteˇjšku˚m. Fázový rozdíl mezi stacionárními a proudícími spiny ve stejném
voxelu zpu˚sobí rozfázování a signálovou ztrátu. Kompletní intravoxelové rozfázování nastává v ob-
lastech s turbulentním proudeˇním tekutin, jako naprˇ. v úzké stenóze, která je tak zobrazena tmaveˇ.
Úcˇelnou a efektivní kompenzací je technika GMN [12, 23].
Obrázek 2.8.11: Schématický princip intravoxelového rozfázování [11].
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2.8.6 Sfázování sudého echa a rozfázování lichého echa
Sfázování sudého echa prˇedstavuje pru˚tokový jev, pozorovaný na SE snímcích, na kterých se
zobrazí neˇkolik ekvidistantních signálových odezev (naprˇ. 25/50/75/100). Pro krev, protékající kon-
stantní rychlostí, je v takovémto prostrˇedí fázový rozptyl menší prˇi sudých odezvách (50/100) než
na lichých (25/75). Absolutní zvýšení signálové intenzity na sudých snímcích se nazývá sfázování
sudého echa. Tato modulace signálu je zpu˚sobena gradientem GFE, a proto je tento jev pozorován
v planárním zobrazování. Vnitrˇní mozkové žíly, zobrazené na obr. 2.8.12, prostupují ve smeˇru GFE,
což vysveˇtluje výraznost daného fenoménu.
Jak sfázování sudého echa, tak rozfázování lichého echa vychází z podstaty, že prˇi stálém prou-
deˇní za prˇítomnosti konstantního gradientu dochází k fázovému posunu, který se exponenciálneˇ zveˇt-
šuje s cˇasem. Když jsou tyto fázové posuny modifikovány 180◦ RF impulzem, kvadratické fázové
rozptýlení se vynuluje na strˇídavých odezvách. K teˇmto fázovým jevu˚m docházelo prˇi jednoduchém
multispinovém snímání, a proto byla tato technologie nahrazena F(T)SE sekvencemi. FSE zobrazo-
vání však využívá symetrické odezvy, a tak se oba fázové fenomény odehrávají „neprˇímo“ a v cévách
dochází k opeˇtovné modulaci MR signálu [19].
Obrázek 2.8.12: Rozfázování lichého echa (TE = 25 a 75) a sfázování sudého echa (TE = 50 a 100)
vyznacˇené ve vnitrˇních mozkových žilách (šipky). Intenzita signálu je vyšší na sudých snímcích [19].
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Matematické vysveˇtlení obou teˇchto fenoménu˚ využívá zákonitostí, že pro konstantní pru˚toko-
vou rychlost („vflow“) konstantním gradientem (G) se celkový fázový posun (φc) zveˇtšuje kvadraticky
s cˇasem (T ). Jinými slovy:
φc = KT 2 , (2.8.6.1)
kde K = 12γGv je konstanta prˇi stálé rychlosti a konstantním GFE. Kvadratická závislost celkového
fázového zisku na cˇase je zobrazena na obr. 2.8.13. Po cˇtyrˇech gradientních intervalech o cˇase T
vzrostla fáze kvadraticky na KT 2, 4KT 2, 9KT 2 a 16KT 2 (cˇasy 1 až 4). Prˇíru˚stkové fázové prˇíspeˇvky
prvního až cˇtvrtého intervalu jsou proto KT 2, 3KT 2, 5KT 2, a 7KT 2.
Obrázek 2.8.13: Kvadratická závislost absolutního fázového zisku na cˇase [19].
Aplikací teˇchto fázových prˇíspeˇvku˚ z každého gradientního bloku lze nyní vypocˇítat fázi v kaž-
dém bodeˇ zobrazování multispinového echa. Celková akumulovaná fáze je po prvním RF impulzu
gradientu rovna KT 2. Okamžiteˇ po 180◦ refokusacˇním impulzu je celková fáze invertována na−KT 2.
Další blok gradientu fázi navýší o 3KT 2 a následneˇ odpovídá celková fáze uprostrˇed prvního echa
2KT 2 (tzn. −KT 2 +3KT 2). Proto je první signálová odezva znatelneˇ fázoveˇ rozptýlena kvu˚li pru˚to-
kovým efektu˚m a du˚sledkem je rozfázování lichého echa.
Následuje další blok gradientu, který prˇidá kumulativní fázovou složku 5KT 2. Po tomto bloku a
ješteˇ prˇed 180◦ RF impulzem dosáhne celková fáze hodnoty 2KT 2+5KT 2 = 7KT 2. 180◦ RF impulz
tuto fázi invertuje na−7KT 2. Prˇed dosažením strˇední hodnoty druhého echa musí být prˇidán prˇíru˚stek
fázového prˇíspeˇvku ze cˇtvrtého bloku gradientu (7KT 2). Celková fáze je tedy ve strˇedu druhého echa
rovna −7KT 2+7KT 2 = 0. Jinými slovy dojde ke sfázování protonových spinu˚, což je prˇícˇinou jevu
zvaného sfázování sudého echa [19].
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2.8.7 Diastolické pseudo-hradlování
Další ze série pru˚tokových jevu˚ se zobrazuje jako soubor periodicky sveˇtlých a tmavých sig-
nálu˚ pocházejících naprˇíklad z pulzující aorty, prˇicˇemž signál prostupuje více rˇezy. Synchronizace
srdecˇního rytmu a pulzní sekvence (TR = 1/HR) vede k zobrazení vysokého signálu beˇhem diasto-
lické pu˚lvlny, kdy je krev relativneˇ stacionární, a ke ztráteˇ signálu prˇi systole, kdy je pru˚tok vysoký.
V sekvencích s EKG hradlováním musí proto být doba TR násobkem srdecˇní frekvence HR [1].
Obrázek 2.8.14: Ve sledu souvislých snímku˚ z oblasti spodní dutiny hrudní a horní cˇásti dutiny brˇišní
lze pozorovat strˇídavou zmeˇnu intenzity aortálního objemu [1, 43].
2.8.8 Chybná signálová (prostorová) registrace
Špatné zaznamenání signálu je demonstrováno jako zmeˇna polohy intravaskulárního toku (obr.
2.8.15 a 2.8.16). Každý pixel v rutinním MR zobrazování je kódován jak frekvencˇneˇ, tak fázoveˇ,
prˇicˇemž fázové kódování je veˇtšinou provádeˇno jako první. Špatná prostorová lokalizace pru˚toku je
zaprˇícˇineˇna zpoždeˇním mezi fázovým a frekvencˇním kódováním. Intenzita artefaktu je závislá na
signálové intenziteˇ v céveˇ a je zesílena s rostoucím cˇasem TE. Artefakt je nejzrˇetelneˇjší u cév ležících
v jedné zobrazované rovineˇ a u GRE sekvencí [8, 19].
U veˇtšiny sekvencí je možné odecˇíst smeˇr pru˚toku dle lokalizace na výsledném snímku, a to ve
vztahu k ose frekvencˇního kódování (obr. 2.8.17). Artefakt je replikací poblíž skutecˇné cévy s vekto-
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Obrázek 2.8.15: Špatná prostorová registrace pru˚toku
s refokusací intravaskulárního signálu (žluté šipky), vzta-
žené k signálovým ztrátám ve vlastních cévách (modré
šipky). Smeˇr GFE je zde promítnut kraniokaudálneˇ [19].
Obrázek 2.8.16: Artefakt špatné pro-
storové registrace v planárním snímku.
Krevní pru˚tok produkuje chybu v lo-
kalizaci (šipka). Parametry snímku: SE
sekvence, TR = 479ms; TE = 17ms;
akvizicˇní matice: NPE = 192; NFE =
256; FOV = 172mm PE x 230 mm FE;
NEX = 1; tloušt’ka rˇezu: 5 mm; smeˇr
GPE: L–P; smeˇr GFE: A–P [24].
rovou složkou pru˚toku. Urcˇité gradienty nebo zobrazovací techniky mohou lokalizaci provést opacˇneˇ.
V beˇžném MR zobrazování je artefakt špatné prostorové lokalizace vlivem pru˚toku užitecˇný prˇi de-
tekci vaskulární malformace [19].
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Obrázek 2.8.17: Spin v bodeˇ (1) je kódován fázoveˇ (p). Dostane-li se stejný spin do bodu (2), bude
frekvencˇneˇ kódován na pozici (f). Celkové zmapování pozice spinu (p, f) bude prostoroveˇ urcˇeno
na špatné vaskulární pozici. Smeˇr toku mu˚že být odecˇten z MR snímku podle prostorové lokalizace
s ohledem na smeˇr GFE. Špatneˇ lokalizovaný signál je posunut na stranu od cévy s vektorovou složkou
pru˚toku ve smeˇru GFE [19].
2.8.9 Souběžný a protiběžný tok
Smeˇr proudeˇní protonových spinu˚ se projeví na snímcích dle pozice excitovaného rˇezu. Proto-
nové spiny, které proudí ve stejném smeˇru, kam je namírˇen RF excitacˇní impulz (gradient GSS), se
dostanou do nasyceného stavu pomeˇrneˇ rychle, a tím se snižuje pravdeˇpodobnost vzniku „entry-slice“
fenoménu. Protony proudící v opacˇném smeˇru vu˚cˇi GSS nejsou zasaženy RF impulzem, protože vždy
proudí do daného rˇezu ve stavu témeˇrˇ nebo zcela nenasyceném. Na základeˇ charakteru tepenného
a žilního toku lze usuzovat, že tyto efekty zaprˇícˇiní rozdíl v signálech emitovaných z oblasti tepen
a žil. Pravdeˇpodobnost zásahu RF impulzu do protibeˇžneˇ proudících elementu˚ je nízká, a proto bývá
„entry-slice“ efekt prˇítomen i ve více rˇezech najednou skrz celý zobrazovaný objem. V místech, kde
je tok kolmý na FOV roviny, se efekt nejzrˇetelneˇji projeví na prvním a posledním rˇezu vrstvy. Velikost
„entry-slice“ fenoménu zde závisí na rychlosti proudeˇní cˇástic, na smeˇru proudeˇní, tloušt’ce rˇezu a na
dobeˇ TR mezi jednotlivými excitacemi [23].
Metody eliminace průtokových artefaktů Efekty rozfázování protonových spinu˚ lze eliminovat
pomocí techniky GMN, také známé jako refokusace gradientního momentu nebo kompenzace pru˚-
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Obrázek 2.8.18: Schéma soubeˇžného a protibeˇžného toku [11].
toku. Technika zahrnuje aplikaci dodatecˇných gradientních impulzu˚, prˇesneˇ navržených a paramet-
ricky prˇizpu˚sobených tak, aby celková fázová odezva byla nulová jak pro statické, tak pro protékající
protony. Úcˇelem je modifikovat gradient pulzní sekvence tak, aby proudící elementy meˇly stejou fázi
jako stacionární tkánˇ. Rychlostí vyvolané fázové posuny jsou tak redukovány a na výsledném snímku
je zobrazena jen daná céva bez doprovodných artefaktu˚. Rozdíl v technice GMN a prostorové saturaci
spocˇívá v prodloužení TE; dále GMN produkuje vysoký signál v pru˚svitech cév, redukuje intravoxe-
lové rozfázování a mu˚že snížit pocˇet použitelných rˇezu˚. Tato korekcˇní metoda pro eliminaci signálové
ztráty je vhodná pro zobrazování krcˇní a hrudní páterˇe, jakož i neurocrania [12, 15, 23].
Obrázek 2.8.19: Vlevo: snímek kolene s artefaktem zpu˚sobeným protékající krví. Uprostrˇed: sché-
matické znázorneˇní protékající zobrazovaným rˇezem. V SE sekvenci opustí krevní objem (modrˇe)
zobrazovaný rˇez beˇhem doby TR prˇed refokusacˇním impulzem a dojde k signálové ztráteˇ. V GRE
sekvenci je každý krevní objem plneˇ magnetizován, protonové spiny emitují signál v požadované
dobeˇ a krev má na snímku vysokou intenzitu. Vpravo: kompenzace toku [9, 12].
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Obrázek 2.8.20: Axiální snímky GRE nábeˇru abdominální oblasti. Vlevo: špatná prostorová registrace
proudících elementu˚ v aorteˇ (šipka). Uprostrˇed: kompenzace toku pomocí techniky GMR (GMN) –
jsou aplikovány dodatecˇné gradientní impulzy o pevneˇ urcˇených intenzitách a dobách trvání. Vpravo:
problém kompenzován technikou GMN [13, 25].
Obrázek 2.8.21: Optimální výsledky jsou dosaženy zkrácením doby TE (vlevo), protože doba, beˇ-
hem které mohou být pru˚tokové artefakty za prˇedpokladu konstantní rychlosti pru˚toku generovány, je
minimalizována [25].
Technika GMR má svá omezení naprˇíklad prˇi detekci cévních zúženin. Turbulentní pru˚tok a
efekty vysokorychlostní ztráty signálu mohou zpu˚sobit v distální cˇásti stenózy nebo prˇilehlé k ate-
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riosklerotickému plátu další fázové posuny a doprovodný signálový výpadek – stupenˇ stenózy tak
mu˚že být nadhodnocen.
Obrázek 2.8.22: Nadhodnocení stenózy kvu˚li turbulentnímu proudeˇní [25].
Mezi další rekonstrukcˇní techniky patrˇí saturacˇní impulzy (veˇtšinou 90◦ nebo 100◦), které otocˇí
celou magnetizacˇní složku Mz v pru˚beˇhu saturacˇní oblasti pod prˇícˇnou rovinu Mxy. Jakmile satu-
racˇní magnetizace dosáhne nuly, zacˇíná meˇrˇení aplikovanou sekvencí. Cˇasový interval mezi saturací
a sekvencˇní excitací je menší než T1 dané tkáneˇ, a tak dojde jen k nepatrné relaxaci podélné složky
magnetizace ze saturacˇního impulzu. Emitovaný signál je tedy nízký, v obrazu je vytvorˇena tmavá
oblast a jsou redukovány fenomény TOF a „entry-slice“ [23].
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Artefakty vznikající pulzací srdce nebo pru˚tokem krve se mohou promítnout do sagitálních
snímku˚ hrudní páterˇe (obr. 2.8.23). Oblast artefaktu v tomto prˇípadeˇ prˇispívá svou složkou do sig-
nálu, a proto v prˇípadeˇ nízké magnetizace není složka artefaktu tak viditelná.
Obrázek 2.8.23: Vlevo: bez presaturacˇního impulzu se artefakty objevují hlavneˇ prˇi snímání obratlu˚.
Uprostrˇed: grafické schéma presaturacˇní techniky. Vpravo výsledný obraz po saturaci. [25].
Paralelní saturace je variací presaturace, prˇi které jsou vkádány saturacˇní pásy paralelneˇ ke zob-
razované rovineˇ. Saturované spiny v objemu proudícím smeˇrem dovnitrˇ zobrazované roviny neemitují
signál, a tak se dá zamezit pru˚tokovým jevu˚m nebo ru˚zným formám ghosting artefaktu. Technika je
využívána pro TOF zobrazování, kdy mohou být separátneˇ rozlišeny tepny a žíly.
Obrázek 2.8.24: Venózní a arteriální suprese toku. Šipky urcˇují smeˇr toku krve [15].
Jak zobrazovaný rˇez, tak i saturacˇní pás jsou umísteˇny ve stejné rovineˇ (nejcˇasteˇji axiální). Sa-
turacˇní pás je jemneˇ odsunut od zobrazovaného rˇezu, prˇicˇemž velikost mezery je závislá na typu
toku, který je trˇeba saturovat (viz obr. 2.8.24). Pro saturaci venózního toku v krcˇní oblasti je saturacˇní
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objem umísteˇn kraniálneˇ nad zobrazovaný rˇez. V oblasti dolních koncˇetin bývá umísteˇní provedeno
kaudálneˇ vu˚cˇi rˇezu. Saturacˇní mezera se pohybuje od 25 do 30 cm [15].
Saturacˇní pásy jsou užívány pro potlacˇení signálu z aorty, pro redukci artefaku˚ prˇi polykání,
nebo pro eliminaci aliasingu na koronálních snímcích ramen (viz kapitola 2.1). Principielneˇ je možné
použít mnoho saturacˇních pásu˚, ale výrobci je doporucˇováno maximálneˇ šest [12].
Obrázek 2.8.25: Vlevo: bez paralelní saturace vznikají pru˚tokové artefakty ve smeˇru GPE. Uprostrˇed:
schéma paralelní saturace. Artefakty tohoto snímku jsou zpu˚sobeny pulzací aorty. Vpravo: snímek po
aplikaci paralelní saturaci [17, 18, 25].
Existuje také tzv. pohyblivé („travelling“) saturace, kdy se saturacˇní pás posunuje ve smeˇru se
zobrazovanou rovinou. Prˇi zobrazování více snímku˚ za sebou se vzdálenost od paralelní saturace
zveˇtšuje smeˇrem k dalším rˇezu˚m. Beˇhem tohoto cˇasového úseku mohou protékající spiny podstoupit
urcˇitou relaxaci do té doby než jsou opeˇt saturovány, což vede k emitaci signálu, který mu˚že vyvolat
naprˇ. ghosting artefakt [25].
Dále lze využít tkánˇoveˇ selektivní saturace, která zahrnuje trˇi techniky: FLAIR a STIR jako
funkce TR, frekvencˇneˇ selektivní saturace tuku nebo vody a magnetizacˇní prˇenos (MTC) [25].
Saturace ve 3D zobrazování je závislá na tloušt’ce presaturacˇní desky. Pakliže není presaturacˇní
impulz dostatecˇneˇ tlustý, dojde k vniknutí pru˚tokových spinu˚ s vysokou rychlostí do vrstvy. Prˇi ma-
ximální rychlosti vmax a nejdelší možné dobeˇ TR by meˇla být tloušt’ka rˇezu ≥ soucˇinu teˇchto dvou
velicˇin. Cˇím tlustší je tedy saturacˇní pás, tím více spinu˚ s vysokou rychlostí je saturováno. Probíhá-li
pru˚tok pouze v jednom smeˇru, je nejvhodneˇjším rˇešením umístit saturacˇní pás prˇilehle k zobrazova-
nému snímku. Cˇím je mezera mezi pásem a rˇezem veˇtší, tím méneˇ efektivní je presaturace, protože
dojde k relaxaci protonových spinu˚ a emitaci signálu [25].
V neˇkterých prˇípadech je pro odstraneˇní pru˚tokových artefaktu˚ z oblasti s prˇedpokládaným pa-
tologickým nálezem použito jednoduché zámeˇny smeˇru˚ GPE a GFE (viz obr. 2.8.28) [22].
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Obrázek 2.8.26: Pohyblivá saturace je narozdíl od paralelní saturace umísteˇna pouze na jednom konci
rˇezu [25].
Obrázek 2.8.27: Frekvencˇneˇ selektivní saturace tukové tkáneˇ na zápeˇstí [25].
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Obrázek 2.8.28: Vzhled artefaktu zpu˚sobeného pru˚tokem (šipky) v podkolenní tepneˇ ve smeˇru GPE.
Vpravo: artefakt již nezakrývá zobrazovanou oblast [22].
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3 Praktická část
V následující cˇásti této práce je strucˇneˇ vysveˇtlena funkce vybraných filtru˚ sloužících k vylepšení
kvality MR snímku˚. Filtry a další algoritmy byly implementovány do graficko-uživatelského prostrˇedí
vyvinutého v programovacím jazyce C#.
Vetšina snímku˚ z magnetické rezonance použitých v katalogu MR artefaktu˚, byla prˇevedena
do rastrové grafiky PNG s bezeztrátovou kompresí. Výhodou PNG formátu snímku˚ je prˇedevším
zachování kvality a potrˇebných detailu˚ v obraze po provedení jeho prˇípadné komprese.
Na základeˇ informací z katalogu artefaktu˚ lze dedukovat, že nejcˇasteˇji bývá kvalita snímku˚ ar-
tefaktem ovlivneˇna z pohledu rozložení signálové intenzity (jasu), deformace obrazu geometrickou
distorzí, rozostrˇením (snížení SNR), kompletním signálovým výpadkem, podružnými relikty cˇi v ne-
poslední rˇadeˇ také obtížneˇ rozeznatelnými tvary, jež mohou být snadno zameˇneˇny za patologické jevy
– k tomuto slouží prˇedevším filtry pro detekci hran.
Cílem aplikace je tedy testování filtracˇních metod a základních úprav obrazových komponent
tak, aby následná rekonstrukce obrazu poskytovala uspokojující výsledky.
Obohacením praktické cˇásti je nahlédnutí do vývoje interaktivnho internetového prostrˇedí zahr-
nujícího vysveˇtlení problematiky vybraných artefaktu˚.
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3.1 Filtrace snímků pomocí SW „ArteRed“
Tato cˇást bakalárˇské práce byla veˇnována vývoji programu pro filtrace snímku˚ a vyhodnocení
výsledku˚ po aplikaci obrazových filtru˚. Kromeˇ vlastních filtracˇních algoritmu˚ nabízí programové pro-
strˇedí ArteRed také ovladací prvky pro nastavení jasu, kontrastu a gamma korekci. Do upraveného
snímku je možné vkládat text pro popis nálezu cˇi anomálie, kterou je potrˇeba prˇi diagnostice zohled-
nit. Prostrˇedí je navíc vyvinuto s cílem poskytnout uživateli možnost porovnání upraveného snímku
se snímkem pu˚vodním.
Obrázek 3.1.1: Prostrˇedí programu ArteRed.
Pro kvalitní rekonstrukci je u všech lékarˇských snímku˚ doporucˇováno provádeˇt úpravy s veˇtší
bitovou hloubkou (12 nebo 16 bitu˚) kvu˚li nevýrazným intenzitním prˇechodu˚m [44].
3.1.1 Loagaritmická transformace
Vlivem naprˇ. nehomogenit hlavního magnetického pole vznikají stínivé artefakty s doprovod-
ným destruktivním úcˇinkem na expozici obrazu. Velké kontrasty stínu a sveˇtlé cˇásti scény mohou být
zpu˚sobeny také neuniformím rozložením RF pole B1. Vylepšení kontrastu v obraze bývá v anglosaské
literaturˇe oznacˇováno jako „image enhancement“.
V programu je snímek zpracováván v prostorové doméneˇ, prˇicˇemž je operováno s obrazovou
funkcí f (x,y) s definicˇním oborem daným rozmeˇry snímku. Pu˚vodní snímek je tedy transformován se
svými hodnotami jasu do obrazu s novými úrovneˇmi g(x,y). Transformace, neboli operátor použitý na
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daný obraz, principielneˇ zpu˚sobí zmeˇnu hodnoty jasu v každém obrazovém bodeˇ bez ohledu na jeho
okolí (viz obr. 3.1.2).
Výsledkem neˇkterých výpocˇetních procesu˚ týkajících se jasové transformace mohou být hodnoty
prˇíliš velkého dynamického rozsahu hodnot g a kvalitní zobrazení na monitoru je tak zobtížneˇno
( u rozsahu od 0 do 106). Daný interval je tak nutné do jisté míry komprimovat, k cˇemuž slouží práveˇ
logaritmická transformace rozsahu dle vztahu
g = c · log(1+ f ) , (3.1.1.1)
kde f oznacˇuje kladnou hodnotu jasu o nevhodném dynamickém rozsahu a konstanta c slouží pro
zpracování hodnoty jasu do zobrazitelného intervalu g ∈< 0,255 > [45].
Obrázek 3.1.2: Logaritmická transformace snímku poškozeného chemickým posunem a nekonzis-
tencí jasu. Cílem bylo „zvýraznit“ tkánˇové struktury zobrazované oblasti.
3.1.2 Roztažení kontrastu
Skupina artefaku˚ generovaných beˇhem zpracování obrazu (nábeˇru data setu˚ a jejich rekon-
strukce) zpu˚sobuje variability v kontrastním rozložení na snímku. Snímky mohou být nekontrastní,
rozdíl mezi jasovými úrovneˇmi nedostatecˇný, anebo dojde k prˇekrytí významné oblasti snímku vy-
soce kontrastní clonou.
Realizace roztažení kontrastu probíhá segmentovanou aplikací lineární transformace. Zpraco-
vání vychází z nejnižší ( f1) a nejvyšší ( f2) hodnoty jasu na konkrétním snímku a dojde ke vhodnému
prˇizpu˚sobení na celý jeho jasový rozsah s hodnotami f ∈< 0,1 > tak, že od jednotlivých hodnot
jasu je odecˇtena minimální hodnota jasu na snímku s následnou multiplikací koeficientem roztažení
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l/( f2 − f1) s výsledným vztahem [45]
g =
f − f1
f2 − f1 . (3.1.2.1)
Obrázek 3.1.3: Roztažení kontrastu. Výsledkem je zrˇetelneˇjší zobrazení struktur okolo susceptibilního
artefaktu.
3.1.3 Ekvalizace histogramu
Histogram je grafické znázorneˇní cˇetnosti rozložení jasových úrovní na daném snímku. Vyskytuje-
li se kontrast nerovnomeˇrneˇ, je funkce rozložení hustoty pravdeˇpodobnosti výskytu jasových složek
nedokonalá a detaily v obraze jsou hu˚rˇe rozlišitelné.
Cílem ekvalizace (vyrovnání) histogramu je dosáhnout rovnomeˇjšího zastoupení jednotlivých
složek jasu, cˇímž lze docílit užitecˇného odlišení nízce a vysoce kontrastních oblastí snímku. Pro za-
jišteˇní uniformí hustoty pravdeˇpodobnosti výskytu jasu v transformovaném snímku existuje vztah
mezi originálním snímkem a snímkem upraveným. Za prˇedpokladu, že rozložení hustoty pravdeˇpo-
dobnosti p f výskytu jasových úrovní f histogramu má spojitou funkci, lze využít transformacˇní vztah
s integracˇní promeˇnnou w
g =
 f
0
p f (w)dw , (3.1.3.1)
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který vytvorˇí rovnomeˇrné rozložení jasových úrovní [45].
Pro diskrétní histogram lze funkci zapsat pomocí sumace k-tých úrovní jasu
gk =
1
N
k
∑
j=0
n j , (3.1.3.2)
kde n j oznacˇuje cˇetnost j-té úrovneˇ jasu a N znacˇí pocˇet pixelu˚ ve snímku. Obvykle však není do-
saženo dokonalého vyrovnání a neˇkteré jasové úrovneˇ se v daném snímku nemusí projevit vu˚bec
[45].
Obrázek 3.1.4: Vyrovnáním histogramu snímku došlo k úcˇinné eliminaci clonivé oblasti stíneˇní. Vý-
sledkem je výrazná zmeˇna kvality expozice snímku poškozeného artefaktem „surface coil flare“.
3.1.4 Mediánová filtrace
Tento typ filtrace je nenahraditelný prˇi rektifikaci šumu typu „salt & pepper“, jenž se mu˚že
projevit prˇi MR zobrazování mozkových struktur. Mediánem se rozumí prostrˇední hodnota jasových
prvku˚ v jejich usporˇádané posloupnosti. U lichého pocˇtu prvku˚ n se jedná o prvek odpovídající fmed =
f(n+1)/2, zatímco pro sudý pocˇet prvku˚ prˇedstavuje aritmetický pru˚meˇr prostrˇedních hodnot fmed =
fn/2 + f(n+1)/2. Jedná se o nelineární filtraci, kdy po snímku projíždí pomyslná maska a po klasifikaci
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jednotlivých pixelu˚ dle jejich jasových úrovní nahrazuje úrovenˇ zpracovávaného pixelu mediánem
úrovní jasu z pixelu˚ v daném okolí [45].
Obrázek 3.1.5: Díky filtraci mediánovou hodnotou jasových prvku˚ došlo k témeˇrˇ úplné eliminaci
prˇícˇneˇ umísteˇného zipovitého artefaktu a zárovenˇ byl snímek zbaven zašumeˇní.
3.1.5 Detekce hran (Laplacian of Gaussian)
Pro detailneˇjší vizualizaci cˇi vyhodnocení tvaru neˇkterých hu˚rˇe rozeznatelných tkánˇových struk-
tur v obraze lze využít detekcˇní funkci pro zobrazení prudkých zmeˇn jasových úrovní (hran), k cˇemuž
spolehliveˇ poslouží klasické matematické derivace intenzity jasu s detekcí izolovaných bodu˚ pomocí
Laplaceova operátoru ∇2. Nevýhodou tohoto operátoru, kterému odpovídá druhá derivace hodnot
(x,y) jasové funkce f , je jeho zvýšená citlivost na šum a neschopnost detekce smeˇru hran. Za úcˇelem
nalezení konkrétního tvaru prudké zmeˇy jasu a jejího zvýrazneˇní lze využít kombinace Gaussova a
Laplaceova operátoru. Konvolucˇní algoritmus je definovaný následující dvojrozmeˇrnou funkcí s ná-
zvem „Laplacian of Gaussian“
∇2 h(r) = − r
2 − 2σ2
2π σ6
e−
r2
2σ2 , (3.1.5.1)
kde σ je parametr urcˇující rozmazání obrazu [45].
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Obrázek 3.1.6: Pomocí detekcˇní filtrace došlo k vyobrazení okrajových struktur tkání na snímku za
soucˇasného potlacˇení pohybového artefaktu.
3.1.6 Savitzkyho–Golayova (SG) filtrace pro 2D snímky
Savitzkyho–Golayu˚v filtr je dolnopropustný filtr s konecˇnou impulsní odezvou (FIR), který je de-
signován s cílem dosažení urcˇitých speciálních vlastností. Jeho 1D verze byla poprvé popsána v cˇasto
citovaném cˇlánku [46]. V literaturˇe jej lze nalézt také pod názvy „least-squares filter“ nebo DISPO
(DIgital Smoothing POlynomial) filtr. Pu˚vodneˇ byl navržen pro použití ve spektroskopii, nebot’ má
pro tuto aplikaci výhodné vlastnosti – zachovává výšky a šírˇky spektrálních cˇar. Následující strucˇný
výklad Savitzkyho–Golayova filtru, volneˇ inspirovaný monografií [47], popisuje jeho 1D variantu;
rozšírˇení na 2D je prˇímocˇaré a na principu filtru nic nemeˇní [46, 48, 49].
Prˇipomeˇnˇme, že digitální filtr bývá aplikován na posloupnost ekvidistantních hodnot fi ≡ f (ti),
kde ti ≡ t0 + i∆ pro urcˇitý vzorkovací interval ∆ a i = . . . ,−2,−1,0,1,2, . . .. Nejjednodušší typ digi-
tálního filtru (s konecˇnou impulsní odezvou, FIR) nahrazuje každou hodnotu fi lineární kombinací
sebe sama a neˇkterých blízkých sousedu˚, tedy
gi =
nR
∑
n=−nL
cn fi+n . (3.1.6.1)
Zde nL prˇedstavuje pocˇet sousedních bodu˚ doleva od i (drˇíveˇjších), zatímco nR je pocˇet bodu˚ doprava
od i (pozdeˇjších). Jako startovní bod pro porozumeˇní Savitzkyho–Golayovu filtru lze uvažovat nej-
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jednodušší pru˚meˇrovací proceduru: Pro urcˇité zafixované nL = nR je spocˇteno každé gi jako pru˚meˇr
hodnot od fi−L do fi+R (neˇkdy nazýváno jako klouzavý pru˚meˇr, v rovnici (3.1.6.1) tomu odpovídají
koeficienty cn = 1/(nL+nR+1)). Jestliže je signál fi konstantní nebo naru˚stá cˇi klesá lineárneˇ s cˇa-
sem (a má tedy nulovou druhou derivaci), nevzniká ve výsledku gi žádná odchylka. Vzorky s vyšší
hodnotou na jednom konci pru˚meˇrovacího intervalu jsou exaktneˇ kompenzovány vzorky s nižšími
hodnotou na konci opacˇném. Odchylka však vznikne, jestliže má signál nenulovou druhou derivaci.
Naprˇíklad v lokálním maximu klouzavý pru˚meˇr vždy snižuje hodnotu signálu. Ve spektrometrických
aplikacích pak má úzká spektrální cˇára sníženou výšku a zvýšenou šírˇku. Jelikož oba tyto parametry
mají svu˚j fyzikální význam, je odchylka zanesená klouzavým pru˚meˇrem nežádoucí. Stojí za povšim-
nutí, že klouzavý pru˚meˇr zachovává plochu pod spektrální cˇarou – tedy její nultý moment – a také
zachovává (pokud je jádro filtru symetrické, nL = nR), pozici maxima – tedy její první moment. Je
však porušeno zachování druhého momentu, který je ekvivalentní šírˇce cˇáry.
Idea Savitzkyho–Golayova filtru je nalezení koeficientu˚ cn tak, aby se zachovával i druhý mo-
ment, prˇípadneˇ i vyšší momenty. Jinými slovy je trˇeba aproximovat signál v rozsahu klouzajícího
okna nikoli konstantou, nýbrž polynomem vyššího rˇádu, typicky kvadratickým nebo kvartickým: pro
každý bod fi je nafitován metodou nejmenších cˇtvercu˚ polynom na všech nL + nR + 1 bodu˚ klouza-
jícího okna, a gi je položeno do rovnosti s hodnotou získaného polynomu ve vzorku i. Hodnoty
polynomiálního fitu v ostatních bodech prˇitom vu˚bec nejsou využity. Po posunutí na následující vzo-
rek fi+1 je nutné celou proceduru provést zcela znovu na posunutém okneˇ. Takový postup je ovšem
výpocˇetneˇ nárocˇný. Našteˇstí – protože polynomiální fitování zahrnuje pouze lineární maticovou in-
verzi – jsou koeficienty polynomiálního fitu samy lineárneˇ závislé na hodnotách signálu. To znamená,
že fitování lze provést v prˇedstihu pro fiktivní signály sestávající ze samých nul s výjimkou jediné
jednicˇky, a pak získat fit na reálném signálu pomocí jejich lineárních kombinací. Klícˇovým bodem
Savitzkyho–Golayova filtru je tedy existence urcˇitých souboru˚ koeficientu˚ cn v rovnici (3.1.6.1), které
automaticky vyhovují procesu polynomiálního fitování v klouzajícím okneˇ. Snadnost výpocˇtu deri-
vace nafitovaného polynomu umožnˇuje rovneˇž jednoduché urcˇení derivace vyhlazeného signálu.
Typickou implementací Savitzkyho–Golayova filtru je funkce savgol z [47], která generuje
sadu koeficientu˚ cn, jež jsou dále použity jako konvolucˇní jádro pro výpocˇet vyhlazeného signálu
nebo jeho derivací. Parametry Savitzkyho–Golayova filtru jsou: pocˇet bodu˚ vlevo nL ≥ 0, pocˇet bodu˚
vpravo nR ≥ 0, rˇád polynomu m ≤ nL + nR a rˇád derivace 0 ≤ ℓ ≤ m, prˇicˇemž pro ℓ = 0 je získáno
obycˇejné vyhlazení. Takto designovaný filtr zachovává momenty až do hodnoty m vcˇetneˇ. Obvykle
se klade m = 2 resp. m = 4, což zajišt’uje jednak zachování alesponˇ druhého momentu (tj. šírˇku
cˇáry), jednak možnost výpocˇtu derivace dostatecˇného rˇádu. Ilustrace vlivu parametru˚ (nL,nR,m) na
vyhlazení ilustrují obrázky 3.1.7 a 3.1.8 v monografii [47].
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Obrázek 3.1.7: Soubor dat s postupneˇ se zužujícími vrcholy a se superponovaným Gaussovským
bílým šumem. Zatímco na nejširší cˇásti je vyhlazení nedokonalé (dole), užší cˇásti data setu mají
zachovanou svou šírˇku a výšku [46].
Implementace algoritmu SG filtru pro 2D rekonstrukci snímku˚ není z hlediska kódování v pro-
gramovacím jazyce C# jednoduchá, a proto bude tato problematika prˇedmeˇtem budoucího zkoumání.
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Obrázek 3.1.8: Výsledek aplikace širšího SG filtru na stejný data set, jako v prˇípadeˇ 3.1.7. Stupenˇ 6
(dole) vykazuje lepší vyhlazovací schopnost než naprˇ. stupenˇ 2 (nahorˇe) [46].
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3.2 Internetové výukové prostředí
Druhý modul praktické cˇásti této práce se zabývá implementací katalogu artefaktu˚ do online vý-
ukového prostrˇedí. Za úcˇelem vytvorˇení takovéto edukacˇní prezentace byla pomocí prostrˇedí Xerte
vyvinuta základní struktura multimediální platformy, která bude v budoucnu dále obohacována o další
poznatky jak z filtracˇních metod pro eliminaci artefaktu˚ prˇi zobrazování MR skenerem, tak také no-
vinkami z oblasti neurotechnologií a výpocˇetního modelování mozkových struktur naprˇíklad pomocí
fMRI.
Pro potrˇeby vysázení výukové platformy na webovou stránku (obr. 3.2.1) bylo využito bezplatné
domény poskytovatele webového hostingu webzdarma.cz. Aplikací vhodné kombinace HTML5 prˇí-
kazu˚ spolecˇneˇ s CSS/CSS3 styly bylo dosaženo následujícího rozvržení stránky:
Obrázek 3.2.1: Vzhled webové stránky s interaktivním prostrˇedím (www.mriartefacts.wz.cz)
Prostrˇedí Xerte, vyvíjené na univerziteˇ v Nottinghamu, poskytuje unikátní open-source rozhraní
pro vytvárˇení precizních výukových materiálu˚ s interaktivní konstrukcí a velmi prˇíjemným designem.
Množství stylu˚ pro grafické úpravy je sice omezeno, nicméneˇ lze beˇhem neˇkolika málo minut po-
trˇebné typografické prvky a grafický vzhled upravit pomocí prˇíkazu˚ programovacího jazyka HTML.
S ohledem na kompatibilitu prostrˇedí s webovými prohlížecˇi se vlastní e-learningová platforma
ješteˇ v urcˇitých aspektech prodírá nedokonalostmi, na kterých však usilovneˇ pracuje tým zkušených
vývojárˇu˚, a do nových verzí programu jsou tak neustále dodávány nové prvky a optimalizacˇní vylep-
šení.
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Pro vývoj internetového katalogu artefaktu˚ bylo využito nejnoveˇjší verze programu (v2.0 Xerte
Online Toolkits), ve které lze prezentovaný obsah dorucˇit do jakéhokoli zarˇízení, a to zcela nezávisle
na plug-inu Flash Player. Soubor 75 nabízených šablon je rovneˇž prˇizpu˚soben prohlížení na veškerých
elektronických zarˇízeních (od Apple iPhone až po velké stolní pocˇítacˇe) [50].
Platforma spolecˇneˇ s webovou stránku jsou sepsány v anglickém jazyce za úcˇelem oslovení celo-
sveˇtové verˇejnosti. Koncepcˇneˇ (obr. 3.2.2 a 3.2.3) se výuková prezentace skládá z vysveˇtlení fyzikál-
ního pu˚vodu vybraných artefaktu˚, jejich typického vyobrazení na MR snímcích a ze strukturovaného
popisu nejvyužívaneˇjších metod pro zamezení jejich vzniku.
Obrázek 3.2.2: Ukázka interaktivního popisu trunkacˇního artefaktu.
Obrázek 3.2.3: Ukázka interaktivního popisu wrap-around artefaktu.
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4 Závěr
Magnetická rezonance principielneˇ prˇedstavuje jednu z nejkomplexneˇjších modalit ve sférˇe lé-
karˇské diagnostiky in vivo. Její speciální odnože (MR angiografie, MR traktografie cˇi MR spektrosko-
pie), zajisté zahrnují nespocˇet dalších úskalí a omezení prˇi nastavování zobrazovacích parametru˚
za úcˇelem dosažení excelentní kvality výsledného snímku. S ohledem na spletitost problematiky zob-
razovacích prˇístroju˚ je nejvhodneˇjší metodou, jež se mi osobneˇ osveˇdcˇila, pro správné pochopení
jejich funkce praktická ukázka ve vyšetrˇovneˇ a experimentální pokusy naprˇ. na fantomech.
Odchylneˇ od splneˇní hlavních požadavku˚ pro završení bakalárˇského studia vypracováním zá-
veˇrecˇné práce jsem se rozhodl pojmout tento katalog velmi podrobneˇ a kvalitneˇ tak, aby z neˇj bylo
možné zrˇetelneˇ vycˇíst „procˇ problém vzniká“ a „jak na jeho rˇešení“. Výsledný soubor tedy slouží jako
odborná prˇírucˇka pro všechny pracovníky s MR prˇístrojem, a to prˇedevším u nativního zobrazování.
Výpocˇetní operace, užité pro názorné vysveˇtlení vážnosti artefaktu˚ (susceptibilní artefakt, ghos-
ting artefakt, chemický posun, aliasing, aj.), se zakládají na úzce specifikovaných prˇípadech vyšetrˇení,
urcˇených jen pro úcˇel této práce. V praxi nelze míry artefaktu˚ standardizovat, nebot’ jejich charakte-
ristické vlastnosti jsou závislé na velkém pocˇtu složiteˇ predikovatelných faktoru˚.
Cílem praktické cˇásti této práce bylo navrhnout a naprogramovat formulárˇovou aplikaci pro fil-
traci snímku˚. Tato cˇást, vzhledem k celkové obsáhlosti a cˇtenárˇské nárocˇnosti práce, byla pojata spíše
okrajoveˇ, nebot’ samotné filtracˇní techniky vyžadují mnohem du˚kladneˇjší studium, které v budoucnu
plánuji spojit s novými veˇdomostmi z oblasti exaktní neuroveˇdy a technik pro zpracování obrazu.
Na základeˇ mého osobního rozhodnutí považuji tuto práci jako startovní bod pro další studium,
jehož výsledky zamýšlím simultánneˇ sdílet profesionální cestou pomocí webového rozhraní tak, aby
byla zárovenˇ pro studenty poskytnuta forma online edukacˇní platformy, ve které se bude možné ne-
nárocˇným zpu˚sobem dopátrat dalších cenných veˇdomostí nejen o MRI.
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5 Přílohy
5.1 Generování artefaktů na fantomu
Prˇiložené CD s názvem „MR artefakty“ obsahuje DICOM snímky, získané prˇi experimentálních
pokusech o umeˇlé vyvolávání obrazových artefaktu˚ na magnetické rezonanci Philips Achieva 1.5 T
za standardních vyšetrˇovacích podmínek. Jako zobrazovaný objekt byl vybrán 3D MR kompatibilní
abdominální fantom CIRS, model 057 (Triple Modality 3D Abdominal Phantom, CIRS, Norfolk,
Virginia, USA).
Fantom (obr. 5.1.1) má rozmeˇry 26× 12.5× 19 cm, hmotnost 5 kg, kryt fantomu je vyroben
z ABS (akrylonitrilbutadienstyren), tuková vrstva a plíce z polyuretanu, tvrdá tkánˇ z epoxidové prys-
kyrˇice, ostatní meˇkké tkáneˇ z komercˇneˇ vyrábeˇného gelu s oznacˇením Zerdine R⃝. Fantom obsahuje
játra se šesti lézemi, ledviny (každá s jednou lézí), páterˇ se segmenty Th9−10 a L2−3, cˇást plicního
laloku, portální žílu, dolní dutou žílu, aortu, žebra a okolní meˇkké tkáneˇ se dveˇma lézemi [51].
Prˇi softwarovém nastavení MR skeneru byly cíleneˇ modifikovány velikosti FOV, doby TE a TR
a soucˇasneˇ byly vybírány co nejrychlejší zobrazovací sekvence. Zámeˇrem teˇchto experimentu˚ bylo
vyvolat následující artefakty:
• chemický posun 1. typu
• moiré lemování
• pohybový „blurring“ artefakt
• wrap-around artefakt
• trunkacˇní artefakt
• susceptibilní artefakt
• cross-talk artefakt
Obrázek 5.1.1: Triple Modality 3D Abdominal Phantom,
CIRS.
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Soucˇástí CD jsou rovneˇž snímky se susceptibilním artefaktem, jenž byl náhodneˇ vytvorˇen na to-
mografu Siemens MAGNETOM Avanto 1.5 T na radiologickém oddeˇlení ve FN Ostrava. Pacient
podstoupil dobrovolné vyšetrˇení neurocrania a zapomneˇl si odložit náhrdelník se sponou z feromag-
netika (obr. 5.1.2). Výsledkem je signálová ztráta s extrémní geometrickou distorzí týlního laloku.
Obrázek 5.1.2: Metal artefakt vyvolaný kovovou sponou náhrdelníku.
5.2 Software „ArteRed“
Na druhém CD je k dispozici GUI pro filtrace snímku˚. Podporovanými vstupními formáty jsou:
.png, .jpeg, .bmp a .tiff. K úspeˇšnému spušteˇní programu je nutné mít nainstalované run-time prostrˇedí
.NET Framework 4.5.1 nebo vyšší.
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